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学位論文題目 生体インピーダンスによる組織構造の推定に関する研究
生体組織の日分散周波数領域における危気インピーダンスは組織構造を反映し，
細胞内外に由来ーする特性を分離して表すことができる.従って，生体インピーダン
ス情報は組織の構造的および生理機能的診断に役立つことが期待されている.
この組織インピーダンスの周波数特性は通常，有限例のパラメータを含む式で表
現されるが，これは ー 積の情報圧縮と見なすことができる.最も代表的なものが
Cole-Cole円弧則と Davidson-Cole レムニスケイト円弧則であり，これは紺.織の緩和時間
の確率的な分布を考慮したもので， 4つのパラメータを用いて表している .前述 の
2つの円弧則は簡単な形で自分散の jよい範囲の組織インピーダンスを表現するのに
有効であるが，生体II織の平均的な特性だけを表すため，異なる 2つ以上の組織を
含む場合，それらの特性を分離して表現することは困縦である .一方 ，集巾定数回
路は組織構造との対応ができるという利点を有しているが， 3パラメータ等価回路
は lつの緩和時間しか持っていないことや組織インピーダンスの部分特性 ，例え ば
低周波領域のみに適合する .そこで本研究では，対象とする組織が異質な多層組織
の場合，緩和時間の確率的な分布の山が明らかに 2つ以上存在することを想定して，
組織構造との対応が可能で，かつ， 。分散領域全体のインピーダンス特性に適合可
能と思われる高次集中定数等価回路に着目した.
実測データに含まれる緩和時間の確率的な分イtiの山の数は必ずしも分かっている
訳ではなく，仮に等価回路の次数の方が低い場合は情報の圧給になり ，等価的な妥
協値で組織を代表することになる .与えられたインピーダンス特性に最小誤差で適
合するように回路ノξラメータを決定する問題は逆問題の一種であるが I 3パラメー
タ等価回路ではこれを代数的に解くことができる . しかしながら， 2つ以上の緩和
時間を持つ高次回路ではパラメータとインピーダンス値は非線形関係にあるため，
この方法を適用することはできず，勾配法などの収束計算を用いなければならない.
ここではパラメータ空間におけるインピーダンス誤差関数Lll!百が最小値近傍で緩や
かな特性(鍋氏)を持っていることを考臆し， Levenberg-Marquardtアルゴリズム(以
下， LMアノレゴリズムと略す)を基本に， これを単純化した方法を用いた .
本研究では組織インピーダンス特 性を表・す代表的な回路モデノレとなる 2"-' 3の緩
和時間を持つ 4'"-6パラメータ等 価回路を取り上げている.研究の目的は与えられ
たインピーダンスデータからこれらのパラメータ 推定の可能性を検討し，実視IJデー
タに適用して，その有効性を検証することである.
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1章序論
1. 1 研究の目的
生体を情報システムとしてとらえると，物理・化学的あるいは有機化学的
媒体が複雑に絡み，情報の伝達と処理が行われ，極めて精巧なシステムを構
成している.生体内では神経細胞だけではなく，心筋など筋細胞も電気信号
を発生する，また，網膜も同様にパルス的な膜電位変化を示す.これらの生
体内電気信号をセンスして，周期性や波形を観測することによ って，脳，心
臓，目の網膜，皮膚，脂肪及び筋肉など生体組織の状態を知ることができる.
また，生体内の情報伝達は電気信号すなわち近距離はアナログ信号，少し離
れたところはパルス信号が神経細胞などを伝搬して行われる.多重化された
複雑な生体情報をコンピュータにより解析して，高度な生体の情報伝達や処
理方法の解析結果から生体の機能の診断や部分的な生体機能の代用への応用
も研究されている.一方，電イ立が存在しない，または検出が困難な部位など
については外部から物理・化学的な媒体や電気信号を印加して，その反応を
センスし，解析することにより受動的な場合と情報の質は異なるが同様に生
体の状態を知ることができる.
工学の医学への応用や生物学・医学的知識を工学に応用する医用生体工学
(以下MBEと略す)の基礎は，生体の特性と機能の工学的解釈であり，前
述の様々な物理エネルギー，媒体及び手段が工学と生体の橋渡しをすること
になる.生体については，現在においても解明されない未知の部分が多く，
また，工学的な近似や等価モデルを想定して，数学的な計算やシミュレーシ
ョンなどを行うことが余儀なくされる.
体の切開や切除などを伴わない非侵襲診断用の医療機器は X線発生装置と
放射線感光フィノレムの組み合わせによって笑現した胸部の X線写真を起点と
して，近年は，超音波，磁気，電界及びレーザ光など広範囲の物理エネルギ
ーや媒体を利用すると同時に高感度のセンサー，高感度/低ノイズ増幅閉路，
超小型素子及び高性能コンビュータなどのエレクトロニクスやコンビュータ
応用技術の進歩はめざましく，短い計測時間で比較的容易に極めて高精度か
っ立体的な像を得ることができるようになった.
脳や心臓などには電圧の発生棟、があり，これらの電圧変化を電極で取り出
した脳波計や心電図はよく知られているが，網膜の電位変化を記録した眼電
位図により，眼底病変の診断[26]も行われている.現在，多くの新しいMB
Eの技術を応用した超音波診断装置[25]， X線 CTや強い磁場の中に置かれ
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た水素などの原子の濃度分布をコンピュータ処理により，生体を輪切りにし
た鮮明な画像が得 られるMRIなどの実用化・普及が急速に進んでいる.ま
た，最近は可視・赤外光の生体に対しての透過・反射の性質[27]を利用した
光CTの研究も進んでいる.
一方，コウモリやイルカなど一部の動物は超音波をレーダとして自由に操
ることができることはよく知られている.他にも，メカニズムが必ずしも明
確になっている訳ではないが， 一部の魚，鳥及びほ乳類などの動物は，低電
圧の信号の受発信または高電圧を発生できたり，または電界や磁界を感知す
る“超高感度"の感覚を持ち，生息する環境の中で巧みにこれらを利用して
いること が明らかになってきている.特に，ある魚は体の周囲に電界を作り，
体表に無数にあるセンサーによって電界の乱れを検知し，電界内に入ってく
る物体の形状や種類を正確に認識できるとの報告もあり，これら一部の生物
が持つ，通常の電子回路では実現困難な極めて高感度で高度な認識能力は大
変興味深い.
生体は種々の有機物質で構成され，前述したように生体内には電荷や電界
が存在する導体である.生体に電圧を印加すると電流が流れ，電流は細胞の
組成・構成によって異なり，電圧を検出する電極の場所によって，当然イン
ピーダンスも異なる.すなわち，生体電気インピーダンスは生体組織の構造，
組成などの解剖学的，かつ状態，機能変化等の生理学的な診断のための有用
な情報を提供する.そこで，生体の電気特性を解明するため， 。分散周波数
領域の生体組織の電気特性を表す生体インピーダンスに着目した
[lJ [2J [3J [4J [9J. 
本稿では具体的な臨床応用とは距離を置いて 測定結果と組織の状態の関
係をより明確に推定するための基礎的な研究の成果について述べる.これま
で p 生体インピーダンスから，心循環系，呼吸系 体組成のような体全体に
関わる状態推定や診断を始めとして，腫蕩，皮下組織などの局所組織の診断
等に対して有意義な情報が得られることが判明している.超音波診断装置，
X線CT， MR 1等と異なり，細胞内外をそれぞれ個別に，その状態，機能
推定ができる可能性がある.その上， x線 CT，MR 1等のように広い設置
スペースや大きな装置を必要とせず，経済的な面でも優れており，かっ比較
的手軽に扱うことができることは大変魅力的である. しかしながら，後述の
ような数多くの有意義な研究事例が報告されているにもかかわらず.生体イ
ンピーダンスが臨床的に実用されている例は非常に少なく，一般的には，電
気的生体計測法に対する臨床的な評価はあまり高いとはいえない.まだ未知
の音s分が多く，今後，
a) 生体組織の電気特性の正しい理解や詳細を解明する.
b)非侵襲的で生体インピーダンスを測定する場合，測定結果と体内の状態
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との関係を明確にする.
c )計測法に対する地道な研究の裏付けや基礎的検討を十分行う.
などの研究成果が期待されている.
通常，生体インピーダンスの周波数特性は有限個のパラメータを含む式で
表現されるが，これは一種の情報圧縮と見なすことができる.組織構造を詳
細に表現するには等価回路のパラメータ数を増やせばよいのであるが，パラ
メータ数が増加するとインピーダンス軌跡から等価回路を推定することは困
難になる.
最も代表的な電気的な等価回路は Cole-Cole円弧則と Davidson-Cole レム
ニスケイト円弧則[11][13]であり，これは組織の緩和時間の確率的な分布を
考慮したもので，4つのパラメータを用いて表している.また，より厳密に
組織の等価電気特性を表現する空間分布回路についても検討されている[12]. 
これに対し，細胞内外の抵抗及び細胞膜静電容量に由来する 3つのパラメー
タを用いた集中定数回路表現も簡単な表現としてよく用いられている.上述
の 2つの円弧員IJは簡単な形で 3分散領域の広い範囲の組織インピーダンスを
表現するのに有効であるが，生体組織の平均的な特性だけを表すため，異な
る2つ以上の組織を含む場合，それらの特性を分離して表現することは困難
である.一方，集中定数回路は組織構造との対応ができるという利点、を有し
ているが， 3パラメータ等価回路は 1つの緩和時間しか持っていないことや
組織インピーダンスの部分特性，例えば低周波領域のみに適合する.また，
これらの回路のインピーダンス軌跡は複素平面上において円弧を示している
が，実測によって得られる生体のインピーダンス軌跡は低周波数では円弧を
示すが，高周波数領域では複素平面の原点に向かう特性を示す.この実測の
インピーダンス軌跡に近似なインピーダンス軌跡、を持つ集中定数の等価回路
のパラメータ数は 4個以上必要であることがわかっている[10]. 
そこで，本研究では，対象とする組織が異質な多層組織の場合，緩和時間
の確率的な分布の山が明らかに 2つ以上存在することを想定して，組織構造
との対応が可能で，かつ， 。分散領域全体のインピーダンス特性に適合可能
と思われる高次集中定数等価回路に着目し 代表的な回路モデ、ルとなる 2'"'-'
3の緩和時間を持つ 4"-'6パラメータ並列等価回路及びこれらを組み合わせ
た直並列等価回路を取り上げている.
実測データ(インピーダンス軌跡)に含まれる緩和時間の確率的な分布の
山の数は必ずしも分かっている訳ではなく，仮に等価回路の次数の方が低い
場合は情報の圧縮になり，等価的な妥協値で組織を代表することになる.与
えられたインピーダンス軌跡に最小誤差で適合するように等価回路パラメー
タを決定する問題は逆問題の一種であるが 3パラメータ等価回路ではこれ
を代数的に解くことができる[9][10]. しかしながら， 2つ以上の緩和時間を
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持つ高次等価回路ではパラメータとインピーダンス軌跡は非線形関係にある
ため，この方法を適用することはできず，最小誤差に収束するように勾配法
などの収束計算を用いなければならない.ここではパラメータ空間における
インピーダンス誤差関数曲面が最小値近傍で緩やかな特性(鍋底)を持って
いることを考慮し， Levenberg-Marquardtアルゴリズム(以下， LMアルゴ
リズムと略す) [7][14)を基本に，これを単純化した方法を用い，さらにパラ
メータ数が多くなる場合は収束計算の効率化や高速化の一手法として，初期
値の決定方法や段階的な近似の手法などについて独自の提案を行う.また，
与えられたインピーダンス軌跡からこれらのパラメータ推定の可能性を検討
し，実測データに適用して，その有効性を検証する.
これまで， 6パラメータを持つ等価回路のパラメータを効果的に推定する
アルゴリズムや手法の発表事例はない.また，網目等価回路を簡単化した直
並列等価回路についても新しい提案である.
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1. 2 生体インピーダンスの臨床応用の研究事例
1.2.1 序言
電気インピーダンスを用いた臨床計測には下記のような特徴が考えられる.
1 )測定が容易で非侵襲的である.
2 )血液の電気インピーダンスが他の組織より非常に小さいので.循環系に
関する計測が容易にできる.
3 )空気の電気インピーダンスはほぼ無限大なので，呼吸に関する計測に適
している.
4 )組織の電気インピーダンスは電解液濃度及び細胞膜の影響を強く受ける
ので，体液分布や浮腫の計測に利用できる.
5 )臓器による電気インピーダンスの差を利用して，特定の臓器に関する情
報を得ることができる.
6 )測定装置の小型化(携帯用も含めて)が可能である.
など，他の計測法にはない特徴も持っているので，今後の研究開発によっ
て広く臨床的に利用される可能性がある.以下に，代表的な臨床応用の研究
事例を挙げる.
1.2.2 体脂肪率計
インピーダンス計測による体脂肪量の計測は簡便な方法であるという理由
で注目されている [28].まえもってMRIで求めた脂肪層との相関のテーブ
ノレを作成しておき，手及び足聞のインピーダンスを測定し，体脂肪をこのテ
ーブルを使って推定する.廉価で簡便な装置として普及しているが，厳密に
は個人差もあり，計測方法からも，必ずしも精度は高くない.
1.2.3 心拍出量の測定(特に連続監視)
古くから注目されている研究で， 1932年に AtzlerとLehmanが，胸部に電
流を印加し，被験者の呼吸を止めたとき心臓の一心拍期間でインピータンス
が微弱に変化することを観測し， 1937年に Mannが初めて電気的インピータ
ンス変化を用いた心室容量パルスを記録する方法を報告した.更にこの分野
では先駆者として知られる Myboerらが， 1940年微弱な高周波電流を胸部に
流し，各心拍毎のインピーダンス変化を記録した.この方法を応用して非侵
襲に血流量を求める理論が確立され， 1966年に Kubicekらが，インピーダン
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ス変化の一次微分波形から心抽出量を求める方法を提案した[29]. その経済
性，安全性，技術的にあまり難しくないことなどから，数多くの追試，研究
が行われ，有用性が報告されている [30J[31]. 
我国においても 1960年頃からこの方面での研究が開始され，活発な研究
活動が行われている [40]. インピーダンス法の主な特長は，非侵襲で被験者
に苦痛を与えない，心拍出量(1 Imin) ，または 1回の拍出量が連続に長時
間監視できる，測定中の危強性が全くないなどであるが，今日なお 3 その判
定法には，原理，精度に関して疑問があり いくつかの問題を抱いている
また，絶対値を測定をするには無理がある [32]. 
1.2.4 組織血流量の測定(悩・肺・筋・肝・腎など)
血液の抵抗率は肺・脂肪・骨・皮膚の抵抗率に比べて著しく小さく，また，
インピーダンス変化が血流の速度に依存する特性を利用して，心拍出量の測
定と同様に，心臓以外の部分についても血流量の臨床計測を行うことが可能
である [35][36]. 
1.2.5 呼吸の測定(特に連続監視)
肺循環などの肺の状態を非侵襲的に検査する方法として，経胸郭肺インピ
ーダンス法はもっとも有望なものの一つである.測定方法は，右または左の
胸壁上に電流印加電極と電圧検出電極それぞれ 1対から成る 4電極を装着し，
約 50kHzの周波数でインピーダンス変化を検出している.
空気のインピーダンスが著しく高いことを利用して呼吸機能のモニターや
生理食塩水通過時のインピーダンス変化を組み合わせた血液の肺循環の監視
など，臨床的に広く利用されることが期待されている.
1.2.6 水分量の測定
腎臓透析前と後のインピーダンスの相違を利用した人工透析モニタや運動
時の発汗(水分量の減少)・代謝に伴うインピーダンス変化を利用して，体内
または組織内の水分量の観測が可能である.また，運動生理への応用なども
検討されている.
1.2.7 検体検査(細胞の数や大きさの計測，細菌の同定など)
検体検査として古くから研究されているインピーダンス法としては，血紫
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のイオン濃度の測定，へマトクリット値の測定，各血球の計数などがある.
特に電気インピーダンスによる血球計数法は臨床に広く利用されている.薄
いガラスに直径 100μm程度の孔を作り，この孔を通して.生理食塩水で数万
倍に薄めた血液を吸い込む.孔の両側に電極を置くと，血球が孔を通過する
ときに電極間の抵抗が変化する.この変化を増幅して計数すれば血球の数が
求められる.抵抗変化の大きさから血球の大きさが求められ計数値との積を
とればへマトクリット値も求めることができる.
血液の電気抵抗が凝血前後で変化することを利用した凝血測定器も市販さ
れている.また，細菌の種類の同定に電気インピーダンスを用いる方法も考
案されている [42][43].
1.2.8 現腺腫婦の検査
乳腺腫蕩は，視珍・触診を基本として良性・悪性の診断が行われているが，
これにはかなりの熟練が必要である.そこで， x線や超音波などを用いた補
助診断法も加えて診断がなされている. しかし，これらにもまた，良性・悪
性の診断が困難な症状が少なからず存在するために，生体の電気的特性が組
織の種類により異なることを利用し， in vivo (生体内)測定されたインピー
ダンスを乳線腫療の良性・悪性の診断に役立つことが期待されている.
針電極による侵襲での測定では診断が可能[45Jであることは確認されてい
るが，非侵襲での診断が今後の課題である.
1.2.9 うそ発見様
人は常に様々な情報を発している.例えば体温や心電は身体や心臓の状態
を表すパラメータであり 身近なものでは顔の表情を読みとることで喜怒哀
楽が分かる. しかし前者は定量化可能に対し，後者はあくまでも定性的に判
断しており計算機では困難な処理である.そのため，このような喜怒哀楽(人
の精神活動及び感情の変化を一般に情動と呼んでいる)を客観的な数値とし
て定量的なパラメータで表すことの検討が行われている.情動は直接的では
ないにしろ体の状態に現れている.例えば心臓の鼓動，身体の震え，また「手
に汗握るJ という言葉があるように精神性発汗などがあり，これらは，自律
神経系の末梢の反応を示すものでもあり，自分の意志では制御できない.そ
の中の精神性発汗現象を電気的に測定した皮膚電気活動 (EDA:
electrodermal activity)が取り上げられている.利点は非侵襲かっ無拘束で
容易に測定できることである [47].
皮膚インピーダンスは， 1888年にフランスの臨床家 Fere.Cにより「痛覚
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刺激によって皮膚の電気抵抗か減少する」ことの発見により見いだされ，そ
の 2年後，ロシアの生理学者 Tarchanoff.Jは皮膚電位にも変化が起こること
を発表した.その後数十年間，心電図や脳破にくらべ研究が進まなかったも
のの，基礎研究によって反射経路が明確になり，応用的研究の進歩によって
検査条件の設定方法が工夫され，これまでは主観的に かっ大まかにしかと
らえられなかった情動のあり方を客観的に， しかもきめ細かにとらえるパラ
メータとして考えられるようになった[50].その反射や水準は 3 うそ発見機
に利用されたり，精神障害をきたしている人の早期発見や その治療に用い
られてきた.また，最近では体力面において限界近くになっているスポーツ
において，心理面の強化のために，イメージトレーニングにも用いられてい
る.
このように 3 医学，心理学の分野においては利用されている. しかし，皮
膚電気活動の応用が進んでいる今日でも，その発現のメカニズムは十分解明
されていないのが現状である.
1.2.10 皮膚水分計測
皮膚科学，化粧品科学などの分野で表皮角質層の水分情報は非常に重要で
あり，各種の測定方法が考案されている，また，装置は小型化され携帯でき
るようになってきている [48].しかしながら， in vitro (体外)での角質層水
分測定に関しては信頼できる方法もあるが， in vivo (生体内)での測定に関
しては，定量的な測定はもちろん，定性的ないしは相対的な測定についても
十分満足できるものはないのが現状である.皮膚の電気抵抗 あるいは低周
波域でのインピーダンスを利用する方法も提案されているが これらはイオ
ンの影響を非常に大きく受けるという欠点を有している.
これに対し，イオンの影響を受け難い 3.5MHzの高周波電流による皮膚ア
ドミタンスを利用した lnVIVO で使用できる表皮角質層水分量の測定法が開
発され，これに基づいた測定器が広く用いられている.
1.2.11 蟻下活動の検査
口に食魂を入れると， 1秒足らずの問に半ば無意識的に食魂は食道に送り
込まれる.暗記下活動を生理学的に表現すると，食魂を口腔から咽頭へ，そし
て食道へと運ぶ，能動運動，反射運動，不随意運動が円滑に連続して起こる
現象といえる.味下活動障害が起こると，人は食の楽しみを奪われ，食生活
や食文化などに大きな影響を受けることになり， QOL (Quality of Life) は
大きく低下する.これは，高齢化社会を迎えた今日，脳血管障害や，神経 ・
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筋変性疾患による礁下障害の患者の増加として，社会福祉的な問題となって
し、る.
咽頭礁下活動の新しい検査法として，頚部の電気インピーダンスを測定し，
インピーダンス咽頭図 (IPG: Impedance Pharyngography) を採用する方
法が提案されている.
1.2.12 阻血に伴う肝機能の検査
肝臓は血流の豊富な臓器であり，完全な阻血状態におくと短時間で機能異
常や組織破壊が進行するといわれている.従来からの肝の耐容時間に関して
は多くの実験研究がなされており，種により異なってはいるが常温下では，
その時間は 20'""60分とされている.これらの障害を知る手段として，凍結
組織標本による生化学的検査や電子顕微鏡による観察がなされてきた.しか
し，これらの方法では連続測定や ln VIVO の測定は不可能である.一般に生
体の電気特性は組織の種によって著しく異なることが知られており，阻血に
伴う肝臓の組織構造の変化や生理学的変化を電気インピーダンス情報から推
定することの可能性が検討されている.
1.2.13 歩行分析システム
近年，各種の歩行分析システムが作られているが，研究の場では有用であ
っても，装置が大がかりであるとか，取扱いが繁雑であるため，臨床の場で
日常使用するには必ずしも十分であるとはいえない.
簡単な装置で，被験者の動きを拘束することなく，手軽に利用できるもの
として，下腿部電気インピーダンスによる歩行分析が提案され，これまで，
歩行に伴う下腿部の電気インピーダンスの特性について検討を行われている
[58J [59J .その結果，下腿部インピーダンス Zは，主として，足関節角度と
足関節モーメント(または床反力)とに支配されること，及び歩容の特徴が
Zによく反映されることが明らかになっている.
1.2.14 自動血管穿刺
採血現場での人手不足や針刺しなどによる感染の問題解消のために，採血
を自動化する装置の開発が望まれる.自動採血における針の制御のため，穿
刺時に針先に加わる力を計測する装置での静脈への自動穿刺の可能性につい
て検討されている. しかしながら穿刺力波形のみの情報では血管穿刺の成否
の確認が不十分であり，静脈への穿刺で針内に血液が流入することを利用し
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て，針内に設置した電極と採血部位周辺の皮膚との問のインピーダンスが変
化することを針の制御情報として用いることにより確実度の向上が期待され
ている [60]. 2章 生体の電気的特性
1.2.15 インピーダンス CT 2. 1 生体の構造と電気物性
一応用例として 1 6個程度またはそれ以上の電極が埋め込まれたベルト
を胸部の周囲に巻き付け，各電極聞の生体インピーダンスを計測し，心臓内
の血液量の変化，すなわちインピーダンスの変化を検出し，心臓に関連した
部分を画像化するもので， MR 1画像ほど鮮明ではないが，心臓の動きや血
流を比較的簡便に，また時系列的に見ることができる.計測対象を静脈に絞
ると，血栓などの診断に応用できる.生体組織に対する計測や状態の推定に
ついて基礎的研究が十分でなく，生体各部の電気特性を正確に把握し，測定
することが要求される.他の臓器や部位についても試みられているが，現在
のところ鮮明な画像を得るに至っていない[61][62] [63]. 
神経や筋などが刺激によって興奮や収縮を起こすような能動的な特性と，
通常の物理化学的な物質のような受動的な特性に大別される.能動的特性は
生体としての基本的特性としてきわめて重要であり，受動的特性とも深い関
係があるが，ここでは，生体インピーダンスを測定するということから能動
的な特性は省略して受動的な特性についてのみ述べる.
生体は人工の物体と比較して種々の特異な性質をもっているが，これは生
体の構造と密接な関係、がある.生体の構造といってもいろいろなレベルで考
えられる.電気特性を考える場合には原子レベルの構造や組成はあまり問題
とならず，分子レベル以上で考えればよい.分子レベル以上で考えても，分
子→小器官→細胞→組織→器官→個体と種々のレベルがあるが，細胞までの
レベルと組織レベルに大別して考えることができる.
細胞は，種類によって形状，構造が異なり，それぞれに複雑に構成されて
いるが，電気的特性を考える場合には，図 2.1.1に示すような半流動性の電
解液(細胞内液)が形質膜に包まれたものと考えてよい[17].
日門z
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?????
細胞内液
図 2.1.1 細胞の構造 図 2.1.2 形質膜の構造
形質膜は， 2層の脂質分子をはさんで両側にタンパク質の層が付着してい
ると考えられ(三層構造説，図 2.1.2)，厚さはどの細胞でもほぼ等しく 10
[nmJ程度であり 電気的には抵抗率誘電率ともに大きい.形質膜の抵抗
は， 500'" 10000 [Q / cm2J静電容量は，通常 1 [μF / cm2J程度であるが
筋細胞のように 10[μF / cm2J以上のものもある.細胞内液は，種々の小
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器官を含み，複雑な組成をしているが，受動的特性を考える場合は電解液と
考えることができる.抵抗率は，温度に強く依存するが，神経細胞で 30"-'60
[ Q cmJ，赤血球で 150[Q . cmJ (3 7oc) ，筋細胞で 200"-'300 [Q. cmJ ，皮
膚などではさらに大きくなるようである.比誘電率は水に近く 50"-'80であ
る.細胞の形状，大きさは，神経細胞や筋細胞のように細長いものや，赤血
球のような円盤状のものまである.細胞は外側を細胞外液に囲まれている.
細胞外液は，間質液と血しようであり 3 両者の電解質組成は類似している.
しかし，細胞内液と細胞外液の組成は形質膜の作用で著しく異なる.血しょ
うの電気的特性は 抵抗率が約 66[Q・cmJ (37oc) 比誘電率が約 70であ
り，また間質液の特性は測定が困難であるが，抵抗率は 20'"'-'100 [Q .cmJ 
と考えられている.体内の水分量は，ヒトで体重の 60%であるが，そのうち
40%は細胞内液， 15% 
が間質液， 5%が血し
ょうの水分である.
血管組織の構成は各 表皮
臓器によって異なるが，
一例として皮膚から筋
までの略図を図 2.1.3
に示す.表皮は線維に
富み細胞が密に並んで
いて水や電解液などは
通過できない.また，
間質液も血管もないの
で電気的には抵抗率が
著しく高い.真皮では
血管が皮膚と平行に走
り，これから直角に表
皮のための血管が分岐
しており，皮下組織は
脂肪に富んでいる.
真皮
筋など
皮膚表面
図 2.1.3 層状の各組織
このように，生体は，細胞レベルでも組織レベルでも不均ーであり，さら
に電解液及び生体高分子で構成されており，以下のような特異性を示す.
1 )異方性
細胞は，形質膜と他の部分との電気的特性が著しく異なるため，細胞の形
の違いにより電気的異方性を示す.また 組織は種類により電気特性が異な
るので，各組織の構成の仕方により異方性を示す.
2 )非線形
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電解液と生体膜は，それ自体電気化学的に非線形特性を持つことに起因す
るが，実験結果によると，電流密度が 1[mA/ cm2J以下であれば生体の電
気的特性は線形と考えてよい.
3 )周波数依存性
組織構造，分子構造，イオンなどの動きによるもので，周波数の違いによ
り生体の電気特性が変化する
4 )温度依存性
生体の主成分が電解質であることによる.
5 )切除組織の経時変化
切除した組織は 血液量の変化，温度変化，形質膜の破壊などにより切除
前とは異なった電気特性を示す.
2. 2 生体の電気特性
生体の電気特性は，組織(または臓器)の種類によって著しく異なるので，
これを利用して種々の生体計測や制御が可能である. MBEの多くの分野と
直接的または間接的に関連を持っている.特に，本稿で述べる電気生体イン
ピーダンスを利用した生体計測には直接的に関係する.
生体のように不均一な，または異なる組織の場合は，全体としての電気特
性は周波数によって変化する.周波数の低い場合には一方の電気特性(形質
膜)が支配的となり，高い周波数では他方の電気特性(細胞内液)が支配的
となり，中間では一方から他方へ移行する.このように周波数によって特性
が変化することを分散とF呼ぶ.また，静電容量を含む回路に直流の電圧を急
に加えた場合，流れる電流は過渡的に変化し徐々に一定の値に近づくので，
このような現象を緩和現象と呼ぶ.
一般に，生体では図 2.2.1のように 3つの分散(周波数の低い順に α，s， 
γ分散)を示し，単純な特性を示さなし¥[1] . 
α分散は非常に低い周波数 (1kHz以下)で起こる分散なので非常に周期
の長い緩和現象によるものと考えられる.その原因として，形質膜イオンの
透過率の変化，形質膜の三層構造，イオンの雰囲気の 3つが考えられるが，
どれが支配であるかは不明なところが多い.
。分散は，組織構造に関係し，主に細胞レベノレの緩和現象によるものであ
る.特に血液などの水分の多い組織で，s分散以上の周波数において水とよ
く似た特性を示すことから，水分子の分極による緩和現象によると考えられ
る.
また， 3つの周波数に対するおおよその導電率及び比誘電率を，表 2.2.1
に示す.
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図 2.2.1 生体組織の分散
表 2.2.1 生体組織の電気特性の例
組織¥周波数 10 [kHz] 10 [MHz] 10 [GHz] 
骨格筋 1.3 5 10 
脂肪 0.3 0.5 1 
肝臓 1.5 4 10 
血液 5.0 20 20 
骨格筋 6 X 104 102 50 
脂肪 2 X 104 40 6 
肝臓 6 X 104 2 X 102 50 
血液 1 X 104 102 50 
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2.2.1 周波数特性
周波数特性については，主に構造分散 (s分散[16])の周波数付近で理論
解析及び実測が行われている [51]. 。分散の周波数は，図 2.2.1に一例を示
すように，筋肉で数
10kHz，肺で 200kHz付近，
血液で 3MHz付近と考え
られる. 。分散以下の周
波数では，細胞膜の影響
でインピーダンスは高く，
O分散以上の周波数では
細胞膜の影響は少なく，
インピーダンスは著しく
低下する.従って目的に
適した周波数を選定する
ことが必要である.各緩
手口現象によぎる分散は前
200 
言tJ100 . 
α500 
L・...l
悌認単 200 
100 
50 
10 20 
肺
骨格筋
50 1 002~，...~22~1.9.q_9 *090 500010000 
周波数特性[kHzJ
図 2.2.1抵抗率の周波数特性の例
節と同様に解析できるので，ここでは緩和の原因についてだけ説明しておく.
1 ) α分散
これは非常に低い周波数 (1kHz以下)で起こる分散なので，非常に遅い緩
和現象に起因すると考えてよい.このような緩和現象についてはまだ不明確
な点が多いが下記の三種が考えられる.
a) 形質膜のイオン透過率の変化
明確には解明されていないが，イオンが膜の小孔を通して透過するとき，
電界の印加により小孔が徐々に開閉すると考えると，膜のコンダクタソスが
時間とともに変動することが考えられる.
b) 形質膜の二層構造
形質膜は均質で，電気特性は導電率。と誘電率 εで表現できるとしてきた
が，実際には前述したように二層の脂肪層の両側にたんぱく層が付着してい
るのであるから 電気特性を考える場合には，蛋白層と脂肪層の二層構造と
考えるべきである.二層構造の緩和は前述したが，この場合は緩和時聞が非
常に長いと考えられる.
c) イオン雰囲気
細胞が荷電し，周囲にイオン雰囲気ができると，電界により細胞の荷電中
心とイオン雰囲気の荷電中心がずれて電気双極子となり，非常に大きな誘電
率を示すが，イオン雰囲気の移動は流れによるとしても細胞の表面コンダク
17 
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タンスによるとしても非常に遅いので，時定数(緩和時間)の長い緩和現象
を示す.
以上の理由が考えられるが，どれが支配的であるかなどについてはまだ不
明の点が多く，今後の研究が待たれる.
2) s分散
構造的なもので 主に前述した細胞レベルの緩和現象によるものと考えら
れる.
3 ) γ分散
血液など水分の多い組織は， s分散以上の周波数では比誘電率が 50"'-'80
程度となる.これは図 2.1. 1のモデルからもわかるように細胞内液(とくに
水)の性質と考えられる. したがって 8分散以上の周波数では水と類似の特
性を示し， 20GHz付近で γ分散を起こすが，これは水分子の分極の緩和現象
によるものと考えられる.
高い周波数領域の生体電気特性はハイパサーミアと関連して急速に進歩し
た.これらの結果は マイクロ波による生体計測[65]やマイクロ波 CTに利
用されることが期待されている.
2.2.2 電気奥方性
生体は測定する方向によって電気特性が異なる場合が多い.このような異
方性が生ずる原因としては下記が考えられる.
1 ) 細胞レベルで考えて，細胞の形が扇平であったり細長かったりすると，
方向により形質膜の影響や電流の方向に絶縁物があると絶縁物の上下に陰が
でき，大きさや角度により陰の影響が異なるので， 電気特性も方向によって
異なる.骨格筋や流れている血液などは代表的な例である.
2 ) 2種の組織が層状に重なった場合も，方向によって，直列または並列に
近くなるので電気特性が変化する.皮膚などはこの例である.
3 ) 生体組織の中では血液が他の組織より著しく導電率が高い(表 2.2. 1 
参照)ので，太い血管がある場合，血管方向と血管に直角方向では電気特性
が異なり，また，血流による血液の抵抗変化の影響が大きいことが分かる.
2.2.3 生体の電気特性の温度依存性
生体では電解液と形質膜が電気特性を支配することはすでに述べた.周波
数によって形質膜が支配的な場合(低周波)と細胞内液・外液が支配的な場
合(高い周波数)がある.もし電解液(細胞内・外液)が支配的であれば，
電気特性の温度係数も電解液と等しくなると思われる.0.90/0の食塩水の温度
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係数は 10 C当り，導電率で約 2%，比誘電率で約一0.4%である.生体組織
も，電解液が支配的となるような周波数 (s分散の周波数以上)では導電率
の温度係数は 0.901食塩水の値に近い (1----2.5010/0 C). 温度係数は形質膜
の誘電率や電解液の導電率と比誘電率などの温度依存性の影響を受けるが，
比誘電率は 8分散の影響を比較的高い周波数まで受けるので，比誘電率の温
度係数も比較的高い周波数まで変動する.
2.2.4 切除組織の経時変化
組織を切除するといろいろな原因で電気特性が切除前と異なった値になる.
原因は下記が考えられる.
1 )切除にあたって出血により組織内の血液量(したがって細胞外液量)が
変化する.
2 )血液の導電率は非常に高いので脱血により導電率が減少する.
3 )温度変化の影響がある.
4 )形質膜が破壊される.
形質膜の特性は細胞内外のイオンの差により保たれていると考えられるの
で，形質膜が著しく損傷すると異方性も含めて形質膜の特性が失われてしま
うなど，組織を切除すると組織は生を維持できなくなるので，時間経過とと
もに徐々に特性が変化する.
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3章 生体インピーダンスの測定
非侵襲計測法の 1つである電気インピーダンス法は心拍出量，血行動態，
腫蕩，体内水分量などの計測に利用できる. しかし，生体の電気的特性が十
分解明されていないため，電気インピーダンス法により体表で測定された信
号と体内の状態の関係を解析するのが難しいなどの理由で，実用化にいくつ
かの難点が残されている.ここでは，基本的な測定方法について述べる.
組織の電気インピーダンスの測定は invivo (生体内)で行う場合と切除
して行う場合がある.前者の場合でも，開腹，開胸などを行って測定する場
合は，体温の低下，生理学的変化の影響がある.後者の場合は出血による組
織内の血液量の変化，温度の変化，形質膜の破壊などがある.
生体組織は，前述したように周波数依存性，異方性，温度依存性及び切除
組織の経時変化など特異性を示す.その他に，生体は種々の刺激に対して能
動的に興奮・収縮などを起こすので，強い非線形性を示す，また能動的な動
作を除いても電解液と生体膜は電気化学的に非線形特性を持つが，これまで
の報告では電流密度が 1mA/ cm2以下であれば生体の電気特性は線形と考えて
よし叩1J[16Jとされているので ここでは線形として取り扱う.
測定周波数，測定の方向，測定温度，切除後の時間，測定電流の大きさな
どに強い影響を受けるので，測定にあたってはこれらの点に十分留意しなけ
ればならない.また，測定にあたっては測定方式や電極構成なども非常に重
要である.生体は複雑な構成をしているので 測定部位に応じて測定方法に
工夫が必要である.
3. 1 正弦波応答法
簡便な測定方法であり，特に，特
定の周波数に対する応答を測定する
場合には一般的によく使われている.
後述の 4電極法で使用する場合，電
流電極には正弦波を周波数おおよそ
300Hzから 200kHzでsweepさせた
定電流(50μA程度)を流し，中央の
2つの電圧電極でその電圧差を測定
し，測定部位のインピーダンスを求
める.周波数特性を測定する場合，
複数の周波数で sweepするため，後
述のパルス応答法に比べて，微量であるが残留する電荷や発熱の影響を受け
やすい.図 3.1.1に測定ブロック図の一例を示す.
3. 2 パルス応答法
インピーダンスを求めるためには，あらゆる周波数における電流・電圧に
ついての振幅及び位相を測定する必要がある.よって，たくさんの周波数成
分を持っているパルスを用いれば，短時間で測定が行われる.これがパルス
応答法である.パルス応答法で用いられる関数は，いくつか存在するがその
中でディジタル通信によく使用される式 (3.1.1)のパルスが一般的に用いら
れている.
sinn-(t -2r)/τcosβ(t -2r)/τ 
i(f)=fm .ヲフ7' (0壬t壬4r)
m n-(t -2 r)/ r 1・4βL(t-2rY-/rL
= 0 (その他)
、 ， ，
?
?
? ?
?
??
?
?
?，?
、
ただし， 1mは電流ピーク値， てはパルス幅を変化させるパラメータであ
り，実際に使用するパルス波形は s=0.5，て=2.5 [μSJのパラメータを保
ち， 0三五 t三 4 ての範囲で時間制限したものである(以下 RCSP[Raised 
Cosine Spectrum Pulse]と呼ぶ).この RCSPの波形 I(t)と周波数スペクトル
I(ω)を図 3.2.1，図 3.2.2に示す.周波数 fは τで無次元化している.スペク
トル成分が初めて 0になる周波数は， 300 [kHzJ であり， 200 [kHzJ程度
までのインピーダンス計測には十分な帯域を有している.
ここで，印加パノレス電流を i (t)，応答電圧を v (t) とし，それそれの
フーリエ変換を 1 (ω)， v (ω) で表せば，インピーダンスz(ω) は，
z (ω) = v (ω) / 1 (ω) 
Personal 
Computer 
として表される.すなわちインピーダンスは，応答電圧のフーリエ変換を印
加パルス電流のフーリエ変換で割ることにより算出できる.ここでフーリエ
変換には，演算速度が速く， RCSP波形の変換において振幅精度，位相精度
が良好な Simpsonの 1/3公式を用いる.これらの計算フローを図 3.2.3に
示す.
複数回連続して測定する場合は，交互に正負の電流を供給し，残留電荷の
影響を除去している.
定電波電極+ 定電波電極一電圧電極+，一
図 3.1.1 正弦波応答・ 4電極法
のブロック図の一例
他に，ステップ応答法[23][24]があるが，本稿では省略する.
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図 3.2.1 RCSP波形 図 3.2.2 RCSPのスペクトル図
電流パルス i(t)の印加
応答電圧 v(t)の測定
フーリエ変換 I (ω)， v (ω)の計算
インピーダンス Z(ω)の計算
Z(ω)= V(ω) / I (ω) 
インピーダンス軌跡の計算
図 3.2.3 パノレス応答法のフローチャート
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3. 3 2電極法
定電流源から電流を供給する電極聞の電圧を取り出し，電俸聞のインピー
ダンスを求める [9][22]. 皮膚層の
インピーダンス 2*Zsk，電極イン
ピーダンス γZeと深部の組織の
インピーダンス Zfは直列，皮膚表
面のインピーダンス Zo は
C2*Zsk+ Zf)と並列に接続される
ことになる.Zskは Zfに比べて大
きく， Zoに比べて小さく，皮膚イ
ンピーダンス Zskを測定するとき
に使われることが多い.
一方，電極インピーダンスの影
響を受けやすく， Zeを小さくする
必要がある.図 3.3.1 に2電極法
の接続ブロック図を示す[41]. 
3. 4 3電極法
電流電極の 1っと応答電圧電極の 1
つはそれぞれ分離し，もう一方はそれ
ぞれ共通の GNDに接続する測定法で 3
2電極法， 4電極法それぞれの長短所
を持つ.
測定法及びブロック図の一例を後述
の図 3.6.5に示し 侵襲測定として使
用している針電極の一例を図 3.4.1に
示す.この場合，皮膚に張り付ける電
極は皮膚インピーダンスの影響を小さ
くするため，接触表面積の大きい平板
電極を使用する必要がある.
23 
応答電圧
定電所L源
皮膚層
脂肪層など
図 3.3.1 2電極法の接続ブロック図
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図 3.4.1 針電極の一例
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3. 5 4電極法 3. 6 各種の生体インピーダンスの実測結果・解析の例
20mm 。 図電圧検出用電極(スプリング内蔵)
初期の多くの研究では，インピーダンスの絶対値だけしか測定しなかった
が，位相も正確に測定できるようになってきたので，測定目的によっては位
相も測定した方がよい結果が得られる.低い周波数での測定では.電極イン
ピーダンスが無視できないし，皮膚の影響も大きい.従って，電極の大きさ
や配置に十分注意しなければならない.高い周波数では，浮遊容慮の影響，
入力インピーダンスの低下などめんどうな問題が多いが，シーノレドドライブ
方式，負性容量増幅器などにより， 500kHz程度までのインピーダンス(絶対
値も位相も)の測定が比較的小さい誤差で可能とな った.このため，周波数
を大幅に変えて測定することができるようになり，さらに広い応用範囲が期
待される.
以上の問題は主に電子回路的に解決できるが，測定法や解析法についての
検討も重要である.今後の課題としては，
a) 電極配置と測定感度
b) 複雑な生体構成を考慮したインピーダンス解析
c) インピーダンス分布の推定とインピーダンス CT
などがある.
電極配置と測定感度の関係は最も基礎的な問題で，体内の測定部位のイン
ピーダンス変化を最も感度良く測定するための電極配置を決定するために必
要となる.測定感度は生体が均質であれば容易に求められるが，実際の生体
のように複雑な場合には正確な解析は困難である.円柱状導体の中に導電率
の異なる棒を入れた場合の，棒の位置と円柱表面に置かれた電極によって測
定されたインピーダンス変化の関係を求めた結果が報告されている.生体に
近い複雑なモデルについての解析も行われているが.期待できる解析結果を
得ることは困難のようである.生体は，多層組織で構成されており，各層の
特性の分離や特定層(例えば?抵抗が大きな皮膚)の影響の排除などに対す
る考察が必要である.
インピーダンス分布の推定についての理論的検討も進められている.測定
点を多くし，計算精度を上げれば相当正確なインピーダンス分布の推定が可
能であるが，そのためには測定精度を十分高くしなければならない.一例と
しては， 106程度(実現は困難)の精度が必要であると試算されている.多電
極法による特定部位の計測法などについても種々の方法が提案されている.
異方性については これまで，筋線維方向の抵抗 R1と直角方向の抵抗 Rt
の比 Rt/R1が， 2'-"'"15倍であることが報告されている [64].周波数を変えて，
小さな電極を用いて測定した結果によると， Rt/Rl の値は 10kHzで約 6，
電流供給系と応答電圧増幅回路系の電源も含めて完全に分離する ことによ
り，電源からの回り込みや誘導ノイズを除去し，電流電極と応答電圧電極の
場所を離すことにより電極インピーダンス及びインピーダンスの大きい皮膚
の影響を排除することができる.
対象組織が多層構造の場合，測定結果はそれぞれの組織の特性が組合わさ
ったものとなる .組織内を流れる電流の深さや分布は電極間隔やそれぞれの
層のインピーダンスの大きさに依存し， 測定結果の中に占める対象とする測
定部位の割合が変わる.組織内を流れる電流の深さや分布については有限要
素法による解析の報告がある [5].
周波数を 0"'-'200 [KHzJ，最大印加パルス振幅は 100[μAJで測定用電
極を皮膚に接触させる非侵襲測定を行う.測定に用いる電極は，図 3.5.1に
不す.両端の電極より電流を印加し，中央のスプリング電極で応答電圧を検
出する.また，電極を接触させる際に測定部位に大きな力が加わると，その
部位の組織が変形する恐れがあり好ましくないので，両端の電極に粘着性電
解質封入のゲ、ル状ノミッドを用い，この粘着力だけで測定部位に固定する. さ
らに，中央の電極は，皮膚との接触を良くするためにスプリングを内蔵し，
常に適度の力で電極が皮膚に接触する [8].
4一一一一 60mm 一一一一併
IJ:;l ? ? ?. 電流供給用電極(電解質封入
ゲルパッド)
アクリノレ
主-亙
図 3.5.1 測定用電極の構造と寸法
24 25 
生体イ ンピーダンスの測定3章生体イ ンピーダンスの測定3章
犬の各臓器の抵抗率の測定
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図 3.6.1 各臓器の抵抗率
(犬， 37度 C， 1 "-' 100kHz) 
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3.6.1 
100kHzで約 3であったと報告されている.筋肉は合胞体なので細長く，大き
な異方性を示すと考えられている.高い周波数では細胞膜の影響が少なくな
り，異方性は低くなる.たとえば骨格筋では筋線維方向の導電率が他の方向
の 10倍もあるという測定結果もある.流れている血液では流れの方向の導電
率と直角方向の導電率が数倍異なる場合がある. しかし異方性の測定は非常
に困難で，まだ信頼できる値が少なく，今後は測定法の改良などが必要であ
る.
周波数がかなり高くなると，表皮効果により電流が導体表面に集まるため
抵抗が著しく増加する.また 電磁波と同様な特性である電磁波の吸収，波
動としての取扱い(異種組織界面での反射，屈折，共振，散乱などの現象)
及び発熱などに対しての考慮、も必要であるが，測定周波数 1MHz以下で，測
定時間が短く，かっ測定電流が小さい場合は無視できると考えられるので，
本稿では取り上げない.
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が異なる.これは縦方向の図 3.6.2(b)の場合と同様に，体内の臓器や血管の
分岐の影響が現われているものと考えられる.体の左側の心臓付近では，や
はり心臓の血液拍出の影響を強く うけ ている.図 3.6.2(b)には前面の電極
1・10問及び背面の電極 l' ・10' 間で測定した波形を示 し，図 3.6.2(c)にリン
グ電極 B-C間の波形を示す.この三つの波形が著しく相異していることがわ
かる.これは体内臓器の影響のためと考え られる.各点の波形が付近の臓器
の影響を強く受けていることや血流により抵抗値が 20%変化すること か ら，
血行動態の種々の測定への応用が期待できる [33][34]. 
一方，上述の測定方法と異なるが，右または左の胸壁上に電流印加電極と
電圧検出電極それぞれ 1対から成る 4電極を装着し，約 50kHzの周波数で
経胸郭肺インピーダンスをインピーダンス変化として検出した場合，胸部の
いかなる情報を検出しているかについて，吉良らの詳細な研究(犬について)
がある [40].非開胸下に肺血管床内及び肺胞内に変化をおこさせるための
種々の方法を工夫し，電流が主として肺内部に分布していることを証明した.
たとえば，血液よりも比抵抗の小さい高濃度食塩水を左肺動脈に選択的に注
入すれば，左胸壁上だけに色素希釈曲線に類似したインピーダンス変化が現
われることを示した.また， J 1上らは， 2個のコイルの相互誘導を利用した
胸郭径変化測定装置を開発し，インピーダンス変化 と同時記録を行なってい
る[39]. 
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図 3.6.2測定場所による波形の変化
血液の抵抗は他の組織よ
り著しく小さいので， 胸部
インピーダンスを測定すれ
ば， 心拍量と関係のある情
報を得ることができる.最
もよく 研究され，応用 され
ている [29]. 
図 3.6.2(a)に示すよ うに
頚と胴に電流電極を装着し，
100kHz， 5mAの電流を流
し，体表上の各点の電位を
測定している.図 3.6.2(a)
に示す縦方向の隣接した 2
点問(2cm間隔)の電位差波
形(電位差を定電流で割っ
てインピーダンスで表示し
である)を図 3.6.2(b)(上
段:体の前面，下段:背面，
ECG/PCG:心電図の波形)
に示す.頚付近(電極 2-3
や 3-4)では血圧波形に似
た変化波形が得られる.心
臓付近(電極 9-10) では
インピーダンスは拍出初期
に一時増加したのち減少す
る.これは心臓か ら血液が
拍出したこ とを示 している
と考えられる.全電位差(電
極 1-10問)を破線で示す.
これか ら，少なくとも心臓
の影響は無視できないこ と
がわかる.図 3.6.2Cc)には
横方向での波形の相異を示
す.場所により著しく波形
3.6.2 
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電位分布を調べる必要がある.測定の結果と理論計算(数値計算) との比較
検討の結果， VB'S/ (2.5・10) がほぼ測定部のインピーダンスの絶対値 ρ
を示していることが確かめられたので，ここでは電位分布を示す代わりに図
3.6.3-2に足の各部での |ρ|の測定結果を示している.なおインピーダンス
の算出には隣接した検出電極聞の電位差を使用している.
電流電極近辺で |ρ の増加が見られるが，これは広がり抵抗によるもので
3.6.3 足の電気インピーダンスの計測・解析
足のインピーダンスの周波数
特性を図 3.6.3-1に示す測定シ
ステムで測定し，解析している.
測定装置は安全性を考慮して，
入出力のすべてをフローティン
グとしている.電位検出器，位
相検出器の入力は，シールドド
ライブにより浮遊容量による誤
差を取り除いている.このため
これらの装置の入力インピーダ
ンスは 100kHzで 500k0以上，
1kHzで 50MO以上である.電位
検出器，位相検出器の誤差はそ
れぞれ 2%及び+0.3度である.
足の各部の電位，抵抗値の分
布を測定する目的で，図
3.6.3-1 (b) に示す電極配置に
より，電位分布を測定する.
100kHzの定電流 10( 1 mAp_p) を
電流電極より供給し，足の表側
の中線上，足の両倶1 ，足の裏側
の中線上での電位 VB を測定し
ている.検出電極間隔は 2.5cm 
で，検出電極の電極インピーダ
ンスは 100kHzで 5000以下であ
る.電極のインピーダンスは 10
'"-' 100kHzで 50以下， l'"'-'lOkHz 
で 500以下である.
インピーダンスの計算は定電
ある.また，足首に近い
部分及び，ヒザの近辺で
の|ρ|は約 3500・cm と
他の部分のそれより大き
な値を示しているのは，
これらの場所では，骨 3
皮膚，結合組織など，電
気的に高インピーダンス
を示す組織の割合が大き
いためと思われる.足の
中間部の |ρ |が 150Q・
cm とほぼ組織問液と同
程度の値を示し，他の部
分より低くなっている.
このことは中間部のイン
ピーダンスがほぼ筋肉の
インピーダンスによって
いると思われる.
以上の結果を元に，中
間部(電極 3-7間)のイ
ンピーダンスの周波数特
性を検討している.図
官(xl0 -3) 。
。1.5、
コ1.0
』
ω 
白~ 0.5 
』
Gd a 
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図 3.6.3・1 測定装置の構成と電極配置
3.6.3-3に 10cmの間隔で
測定した正常人の足のインピーダンスの周波数特性の測定結果(アドミタン
ス軌跡)を示している. 100kHzでの |ρ|は 2000・cmから 300Q・cm程度で
1kHzでは約 300Q・cmから 500Q・cm程度である.位相の最大値 φmは約-13
度であり，緩和周波数 fO(φmを示す周波数)は約 30から 50kHz程度に分布
している.またこれらの周波数特性は，切り出された筋肉の電気特性[16]を
元に比較検討すると，先にも述べたように主に足の筋肉による 3分散と考え
られる.
この判定結果内の一例のアドミタンス軌跡を図 3.6.3-3 (a)に示している.
-2 
(b) Cole-Cole distribution 
図 3.6.3-3 Cole-Cole分布とアドミタンス軌跡
100 
1 2 3 .( 5 6 7 8 9 10 11 
流 I。と電位差 VBより行ってい
る.また，導伝率の計算に必要 図 3.6.3・2 足の各部の抵抗値
な足の断面積 Sは，足を円筒管
と仮定し，実測から得られた足の周囲長より求めている.
足のインピーダンスの周波数特性を測定するにあたって，電流分布または
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軌跡は半円とはならず，円弧を示している .これは足の電気特性が一つの時
定数で構成されているのでなく，分布した時定数に よって いるこ とを示して
いる.fOにおける等価回路のア ドミタンス軌跡は(図 3.6.3-3(a)中の半円)， 
高周波領域と低周波領域を除いて 良く一致している .図 3.6.3-3(b)に C01e
-C01e分布を示す.この図での時定数の分布密度は O. 8と高い値を示して
いるが，平均値は O.4であった.これらの結果より ，時定数 てが分布 してい
ることがわかるが， 簡単な等価回路でも 十分足の特性を表現できる .また，
等価回路の定数はそれぞれ， Ri今 3500・cm，Re主 6000・cm，Cm今 5nF/ cm，で
あり， RiとReとの比は約 1.0から 1.8の聞に分布している [51J.
3.6.4 上腕部のインピーダンス測定及び血液の影響
生体組織の電気インピータ ンス
に対して血管，血液の影響が大き
いことはい うまでもないが，前腕
のインピータ ンス測定は図 3.6.4
(a)のように四電極法によって行
い，測定周波数は lkHz-lMHz 
としている.体肢の血液量の増減
はカフを用いて行う.すなわち，
体肢に血液を十分貯めたいときに
は測定部位の体幹側の静脈閉塞を
行い，血液を排除したいときには
測定部位をカフにより圧迫する.
前腕インピーダンスの軌跡は図
3.6.4 (b)に示すように lkHz-
100kHz聞においでほぼ Cole-
Coleの円弧則を満足する.
100kHz以上においてはその円
弧からははずれて別な円弧状の軌
跡を形成する.新たな円弧の特性
周波数が数 MHzであることから，
これは血液組織の分散を示すもの
であろう.
1kH-IOOkHz問のインピータン
ス軌跡より決定した等価回路のパ
ラメータの値を図 3.6.4(c)に示す.
二つの状態に対応した値には 20
-50%の差があることが分かる.
血液の存在(血液量の増大)によ
ってインピーダンス軌跡は左方に
移動し，細胞外液抵抗 Re，細胞内
液抵抗 Riともに減少し，細胞膜
カブ カフ
? 〕 R 
O L口R O 
測定方法 :4電極法
(P+，P. :電圧電極 1+，し:電涜電極}
(a)測定方法・場所
。 ー
? ?
Real [2] 
20 25 30 35 
、 ノ下ノ
.・静脈閉塞 ・圧迫・ (oc) ・(pr)??
? ?
』』?
• 
-10 (b) インピーダンス軌跡
R i=oc:81.0 [Q] 
pr:121.6 [♀l Re=oc:28.3 [Q] 
pr:35.1 [2] 
Cm=oc :24.8[nF] 
pr:19.5[nF] 
(c) 3パ ラメータ等価回路及び近似値
図 3.6.4 測定方法・場所，インピーダ
ンス軌跡，等価回路
容量 Cmが増大している.この変
化は最大変化幅にほぼ等しいものであろうが，若干の変化はわずかの状態変
化に伴って生ずるので注意を要する [37]. 
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3.6.5 乳腺腫婚の計測
3.6.6 1 P G (インピーダンス咽頭図)計測
インピーダンスは，腫蕩
に刺入した同軸 2極針電極
と腹部に張り付けた平板電
極を用いた 3電極法により
測定される.図 3.6.5(a)は，
その電極配置を示している.
同軸 2極針電極の外部導体
と平板電極間にパルス電流
を流し，内部導体と平板電
極聞の応答電圧を測定する.
この方法では，電圧検出電
極(内部導体)には，ほと
んど電流が流れないため，
電極インピーダンスを無視
できるようになる.さらに
平板電極においても，電極
インピーダンスが面積に反
比例することから，十分な
面積を持っていると考えら
れるので，無視できること
になり，電極インピーダン
スの影響が少ない電極配置
となっている. さらに，童十
電極を用いているため，電
極近傍の領域に支配される.
これにより腹場部のみのイ
ンピーダンスが測定される
ことになる [44][45] [46]. 
図 3.6.5(b)は実測データ
に3パラメータ等価回路を
適用して，各パラメータを求め， 3パラメータを 3次元座標で表したもので，
組織に応じて分布が異なり，腫療と正常組織の差が明確になっている.
応答電圧
健常者に対して図 3.6.6(a)電極
配置(電流 500μA，50kHz) を
用い，食塊(水 10cc) を飲み込ん
だときの IPGを図 3.6.6(b)に示す.
図の点線の区間が IPGの咽頭通
過時間に相当する.同時に，礁下
音も記録し，その中に含まれてい
る低周波 (30Hz以下)と高周波
成分 (30Hz<，<2kHz) も図示し
ている.
静止状態の頚部電気インピーダ
ンスは 20""'50 Q程度であり，膜下
活動の過程で同図のように数 Qの
変化をする.この波形において，
最大値から最小値をとるまでの時
間が，食魂が咽頭を通過する時間
で，礁下音波形の活発な部分がほ
ぼ一致していることが分かる.
喋下活動に障害があると，食魂
を一度に飲み込めない，あるいは
食魂が気管に流入して咳き込む，
などの理由により，乱れた波形が
観測される.礁下異常者の IPGを
図 3.6.6(c)に示す[52][53] [54]. 
??????
乳腹腫菖 平板電極
(a) 測定方法
2 4 6 8 10 12 
8 (b) 乳房の病気に対する 3パラメータの分布
図 3.6.5 測定方法と推定値の分布
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図 3.6.6 1 P Gの計測
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3.6.7 切除組織の経時変化の計測
1000 
直角方向¥~ 800十
園 I 、
c，) I
a 600ト‘
、
の増加を反映したものと考えられた.すなわち，肝臓摘出早期に細胞外液は
細胞内に流入し細胞が膨化した結果，細胞膜は引き延ばされ広く薄くなって
いったと考えられた.Reが最大となった時点で細胞の膨化は頂点に達し，そ
の後徐々に細胞崩壊が始まっていったことが想像された.また 360 Cの Cm
の変化をみると， 12分後に最大に達した後， 2時間後を境に急激に減少し 3
時間以降で plateau (安定状態)となったことにより，摘出肝を 360 Cの環
境下におくと 2時間後を境に急激な細胞破壊が進行しているものと推測され
た.さらに， 3時間以後ではほとんどの組織が崩壊してしまったものと推測
される.
』圃..J
??????????
1 2 3 4 5 
切除後の日数[日]
図 3.6.7・1 電気特性の経時変化
(犬の骨格筋，室温保存)
Ti脂 (hour)
4 
Real 
.10 
(kQ) 
図 3.6.7-2 インピーダンス軌跡の経時
変化(摘出ラット肝，360 C) 
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3.6.8 まとめ
これまで述べたこと及び受動的電気特性を以下にまとめる.
1 )生体の電気特性は，電流密度が 1mA/cm2以下であれば線形と考えてよい.
2 )生体は通常三種の緩和現象を持つため，三つの分散を示す.
3 )低い周波数では比誘電率が著しく大きくなるが，これは見かけ上で，比
誘電率がこのように著しく大きい物質は含まれていない.
4 )生体組織は，細胞の密度(細胞内・外液の比)や水分量により，電気特
性から考えて三種に分けられる.①細胞密度が高く，水分が少ない組織:
皮膚，②一般組織:筋，③細胞外液が多い組織:血液などの三種である.
5 )α 分散以上， 。分散以下の周波数では(実際は 3分散周波数より相当高
い周波まで)生体はほぼ導電率だけと考えてよい.すなわち，生体の導電
率 σ と比誘電率 Eは， σ 》 ωεoEである.またこの範囲では電気特性は
あまり変化しない.
6 )筋肉，血液など電気異方性が著しい組織がある.血液については，血流
速度や血流の方向の影響を受ける.
7 )導電率の温度依存性は電解液の温度依存性と同様である.
8 )切除細胞は経時変化に留意しなければならない.
9 )インピーダンスの変化分のみを測定することにより，測定部位を特定で
きる場合がある.
10) 測定方法または測定部位によっては測定データのインピーダンス軌跡の
中心が実軸上にある場合(半円)とない場合 (Co1e-Co1e円弧)がある.
11 )測定方法や電極構成により測定データに差があり，解析方法に種々の工
夫が必要である.
12) 数 MHz以上の周波数では表皮効果が問題となる場合がある.
生体の電気特性にはまだ不明の点が多いが，近い将来，測定法や解析法の
改良とともに，この分野の著しい進歩が期待されている.
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4章 生体の電気的等価回路
生体組織を電気回路として取り扱うため，本章では 組織の電気特性を細
胞レベルで考察し， 。分散領域における組織の等価回路を導く.まず，細胞
内液及び細胞外液は，組成は異なるがともに電解質であり 3その等価回路は，
イオン伝導による抵抗と，イオン分極などによるキャパシタンスからなる並
列回路で表現できる.次に形質膜は，膜自体が電気二重層を形成しているこ
とから，形質膜自体の抵抗と電気二重層のキャ パシタンスとの並列回路とみ
なせる.
組織の電気特性を考える場合，図 4.1のような模型を想定することができ，
これより電流の流れは細胞内を流れるものと細胞外を流れるものとに分けら
れる.
ロ
図 4.1 生体組織の模型
とのことから，細胞内液と形質膜が直列に接続され，さらにこの回路と並
列に細胞外液が接続されていると考えられる.よって，組織一層当りの等価
回路(細胞内液，細胞外液の容量と形質膜の抵抗を含む)は図 4.2のように
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表すことができる [18]. 添え字は，それぞれ形質膜 (plasmamembrane)， 
細胞内液 (intracell ular fl uid) ，細胞外液 (extracelular fl uid)の頭文字で
ある.
Re :細胞外抵抗
Ce :細胞外容量
R i :細胞内抵抗
Ci :細胞内容量
Rm 細胞膜抵抗
Cm :細胞膜容量
Rm Ri 
Ce 
図 4.2 組織一層の等価回路
細胞内液と外液の水分量の比は体全体の平均としては 2:1程度であり，電
解j夜組成は分かっているので，平均としての RiやReの値は推定できる.し
かし実際には各組織によって特性が異なり，組織を電気特性から大別すると
以下のようになる.
1 )細胞相互の結合が密で，したがって細胞外液が少なく，その上細胞内に
は繊維などが多く電解液が少ない組織:表皮や結合組織や骨などがこの例で，
このような組織はRi及びReが非常に大きい.
2 )結合相互の関連がほとんど無く，したがって細胞外液が非常に多く，ま
た細胞内液も電解液が多い組織:血液が代表例で，このような組織はRi及
びReが非常に小さく，多少変動する.しかし，脂肪に富む皮下組織のよう
に抵抗率が大きいものや，肺のように空気があるため抵抗が大きく呼吸の影
響を強く受けるものなどがある.
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4.13パラメータ等価回路
図 4.2の等価回路に対して，以下のように考える.細胞内液及び細胞外液
では周波数が著しく高くなし、かぎり (1[MHz]以下)イオン分極による容
量 Ci， C eの容量は小さい. また Cm，Rmは形質膜二層の電気特性の和
を表す.すなわち電流は形質膜を 2回通る ため Cmは形質膜容量の半分， R 
m は形質膜抵抗の 2倍となる.また， RmはR iや Reと比較して十分大き
いと考えられるので考慮しなくてよい.これより 8分散領域における生体の
線形集中定数回路として，図 4.1.1のような簡単化した回路が一般的によく
用いられてきた[19][20].
Re 
図 4.1.1 3パラメータ等価回路
この回路のインピーダンス Zは，
Z=R∞一 (R∞-R e) / (1 + jωT) (4.1.1) 
ただし， R∞は周波数∞のときの抵抗分， Tは時定数(緩和時間)であり，
次式となる.
R∞= R eRi/ (R e+ Ri) 
T = Cm (Re+RJ 
式 (4.1.1)を実部 ZRと虚部 Zrに分けると，
(4.1.2) 
(4.1.3) 
ZR=R∞一 (R∞-R e) / (1 + jω2T 2)
ZI=ωT (R∞ - R e) / (1 + jω2T 2)
となり，この 2式から ωTを消去して，
{ Z R一 (Re+R∞) / 2} 2 + Z 12= {( R e -R∞) / 2} 2 
が得られる.これは円の方程式であり，このことからインピーダンス軌跡は
図 4.1.2のように中心が実線上にある半円となる.
ZI 
図 4.1.2
特徴周波数
f=1/(2πRiCm) 
3パラメータ等価回路のインピーダンス軌跡
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4. 2 Cole-Cole円弧則の等価回路 4. 3 4パラメータ等価回路
3 パラメータ等価回路は組織が均一な特性を持つ場合であるが，実際の細
胞は大きさや形状にバラツキがあるため時定数 Tが一種類ではなく，ある一
定値Toの近辺に分布関数 f(T)で分布していると考えられるのでインピ)ダ
ンス Zの式は，
r f(T) 
Z=R∞一 (R∞_Re) 1 1 ~ ¥ ~ _: 'T' dT ( 4 .2. 1 ) 
お 1+ iωT 
前節までの 3パラメータ等価回路と Cole-Cole円弧則の等価回路はイン
ピーダンス軌跡が半円または円弧である.実測によって得られる生体のイン
ピーダンス軌跡は複素平面において低周波数領域では半円または円弧を描く
が，高周波数領域では複素平面の原点に向かう特徴を示す.よって，低周波
数領域では 3パラメータ， Cole-Cole円弧則の等価回路が有効であるが，
それを高周波数領域まで拡げることはできない.そこで，この実測のインピ
ーダンス軌跡に合うインピーダンス軌跡を持つ等価回路を次節の 2つのアプ
ローチにより新たに示す.となる.ただし，緩和時間が正規分布していると考え，
LOO f (T ) dT = 1 (4.2.2) 高周波電流
とする.
様々な電気材料の直列異方性において，電気特性の周波数軌跡は Cole-
Cole円弧則に従うとされている.ここで， f (T)を Cole-Cole分布関数と
すれば，
低周波電流
? ? ?
込j
Z=R_ __!_-R =1<..∞ー ∞ e(423)
一∞ 1+ (jωTo)β 
となる.ここでToは平均時定数，sは 1より小さい正の値で分布の程度を
表す.さらに前節と同様にインピーダンスを実部と虚部に分けて ωToを消
去すれば
(ZR -竺吋+(Z，-竺主cot今J'= (竺ムosec~1( J' 付2.4)
図 4.3.1 組織の模型
となって，図 4.2.1のように中心が虚数方向にずれた円弧となる.
まず，インピーダンス軌跡が複素平面の原点に向かう特徴から，等価回路
が並列にキャパシタを持っと考えられる.そこで，上図のように細胞外液に
存在する高分子などの誘電率を考慮して，細胞外液容量Ceを3パラメータ
等価回路に並列に加え，図 4.3.2のように 4パラメータで表す.
R∞ Re ZR Re 
図 4.2.1 Cole-Cole円弧
ZII sπ 
図 4.3.2 4パラメータ等価回路
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この等価回路のインピーダンス ZR (実部)，Z r (虚部)は
Zn= Re +ω2Cm
2RIRe(Re +RJ 
R一(1-ω2CmCeRjRe)2+ω2(CmRe+CmRI+CeRe)2 (4.3.1) 
Z 一 一(ω3Cm2CeR12RE2+ωR/(Cm+ Ce) 
j-(1一ω2CmCeRIRe)2+ω2(CmRe+CmR，+CERE)? (432) 
となる .これらの式から周波数応答のインピーダンス軌跡を求めると図 4.3.3
のように高周波領域において複素平面の原点に向かう軌跡となる.
R 
ZI 
図 4.3.3 4パラメータ等価回路のインピーダンス軌跡
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4. 4 5及び 6パラメータ並列等価回路
また，生体のインピーダンス軌跡の形はそれを測定した方法や電極に依存
されるところが大きい.例えば， 2電極法を用いたなら生体の直列異方性が
支配的となり，インピーダンス軌跡は Cole-Cole円弧を示すことになる.
非侵襲に比べ侵襲でインピーダンスを測定した方が回路との対応は容易にな
るが，本稿では生体のインピーダンスデータを 3章に示す非侵襲の測定方法，
4電極から得ている.この測定によりどこの部位を測定しているか有限要素
法で解析した結果ほぽ 4[cmJ弱までの所を通る(全体の約 90%) 電流を測
定していることがわかっている.これをモデル化すると次の図 4.4.1のよう
に考えることができる.
等電位線
・圃'ー .". 
電圧検出電極
. 
図 4.4.1 測定のモデル化
電流供給電極
皮膚
脂肪層
筋肉層
ここで脂肪層と筋肉層はそれぞれ一様な組織であるとみなすと， 2つの層
を並列に電流が流れると考えられる.各層を 3パラメータ等価回路で表すと
2つの 3パラメータ等価回路の並列となり 図 4.4.2のような近似的に 5パ
ラメータ並列等価回路と考えることができる.また 各層を 4パラメータ等
価回路で表すと 2つの 4パラメータ等価回路の並列となり，同様に図 4.4.3
のような 6パラメータ並列等価回路となる.
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Re 
これまで，並列回路について，話を進めてきたが，ここで，動物の生体で
はないが，シヤジクモ(シヤ ジクモ類は，緑色植物の中で最も簡単な構造を
しているクロロフィルを多量に含む葉緑体を持つ植物の仲間)細胞膜の特性
を測定した結果の
インピーダンス軌
跡を図 4.4.6(a)に
示す.完全な円弧
でないが，人の生
体組織に比べてか
なり低い測定周波
数(数百 kHz) で
リアクタンスがほ
ぼゼロ，すなわち
円弧全体を観測で
きる.明らかに低
周波数域の円弧の
半径は高周波数域
より小さく， 2つ
以上の緩和時間
(時定数)を持つ
ことが分かる.こ
のインピーダンス
軌跡に近い軌跡を
持つ 2つの緩和時
間を持つ直列及び
並列の等価回路を
図 4.4.6(b)(c)に示
す.
これらの等価回路から計算で求めた軌跡のどちらも実測した軌跡とよくフ
イツテイングしている.多層組織の場合も完全な円弧にはならず，その上，
低周波域から明らかに特性の違いが現れる可能性がある.等価回路を直列回
路とするか並列回路とするかはそれほど問題でなく，パラメータ数(抵抗，
コンデンサの素子数)をいくらにするかが重要である. 一般的によく使われ
ている 3パラメータ等価回路の軌跡は 1つの緩和時間の完全な円弧であるた
め，上述のような場合は近似が不正確になるが， パラメータ数を増やせば最
適解(計算値と実測値の差が最小)を求めることは容易でない[21]. 
Re 
Ce Rix*Cmx=Ril *Cm 1 
Riy*Cmy=Ri2*Cm2 
図 4.4.2 5パラメータ並列等価回路
図 4.4.3 6パラメータ並列等価回路
6パラメータ並列等価回路のインピーダンスは
Z=1/Y=l(451) 
l+ j~OJCm 1 +_1~OJCm2_ +ほむ
Rel+jωIRtlCm1 1 + jω1R12Cm2 J 
となり，このインピーダンス軌跡を図 4.4.4，図 4.4.5に示す.
ただし， 5パラメータ並列等価回路のインピーダンス及びインピーダンス
軌跡は 6パラメータ並列等価回路において Ce = 0の場合である.
ZI 
ZR 
図 4.4.4 5パラメータ並列等価回路のインピーダンス軌跡
R∞ ZR 
ZI 
図 4.4.5 6パラメータ並列等価回路のインピーダンス軌跡
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。 5 Real [k Q cm
2] 
10 15 20 
? ? ?
-10 
(8) インE・寸。ンヌ軌跡 (0印，実測値)
直立数字・印:直列モデルの計算値
イ抑け数字A印:並列モデルの計算値
曲線状の数字ロ周波数(kHz)
Ri1 Ri2 Re 
Cm1 Cm2 
(b)直列 (c) 並列
図 4.4.6 シヤジクモ細胞膜の
インピーダンス軌跡と等価回路
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4. 5 網目等価回路と単純化した直並列等価回路
同ー組織でも各細胞の特性は均ーではないが，確率分布の平均的な値を持
つ4パラメータ等価回路で代表させ 組織を構成する 1つの細胞と等価と考
えると， 4パラメータ等価回路を基本ユニットとして，直並列に複数接続す
ることにより，より高次の回路モデルに拡張できる.
2電極の電極構造を用いて前腕組織を非侵襲で測定した生体インピーダン
スは皮下脂肪層及び筋肉層の並列 2層組織を反映しているものと見なすこと
ができる.ただし，ここでは便宜上電極インピーダンスと皮膚インピーダン
スは小さいものとし，各組織内の微視的電気特性の不均一性に比べ，両組織
聞の電気特性の相違が大きいので，両層をそれぞれ一様な組織(インピーダ
ンス :Zぃ Z2) と見なすものとすると，測定インピーダンスの等価回路は
図 4.5.1のような網目及び直並列等価回路で表すことができる. 4電極法で
測定した測定インピーダンスについても前述の 6パラメータ並列等価回路で
近似するよりも忠実に表現できる.
図 4.5.1(a)は2つの緩和時間の異なる組織が並行して存在する場合を想定
しており， 4パラメータ等価回路のパラメータ値が異なる 2種類の基本ユニ
ットを網目状に接続している.この回路のインピーダンスを求めるには多元
の連立方程式を解く必要があり，計算が煩雑になるため，より単純化した等
価回路が求められる.
図 4.5.1(b)は図 4.5.1(a)を近似的に単純化した 2種類の基本ユニット (Zぃ
Z 2)を直並列に接続した 3つの係数 O，m，n，インピーダンスを計測する電
極の位置や組織の構成で決まる係数)を持つ 6パラメータ直並列等価回路で
ある.この回路のインピータンスは脂肪と筋肉組織のように 2つの異なる生
体組織が電流の流れる方向に並行して皮下に存在していて 外皮の上から生
体インピーダンスを非侵襲で測定する場合に相当する.
仮に， Zl層が脂肪で Z2層が筋肉と考えた場合， zlのみの特性は 4電極
法において，電極の間隔を小さくするか，もしくは脂肪の厚い部分を測定す
ることにより比較的容易に知ることができる.そこで， Z 1の各パラメータ
値を既知として，これを，図 4.5.1(b)に適用すると，係数 1，mを含む直並
列の 6パラメータ等価回路(6パラメータ直並列等価回路)と考えることが
でき，非侵襲では直接測定することができない Z2層のみの特性を比較的容
易に求めることが可能になる.
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Zl . Zl Zl .‘ZI Zl 
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Zl . • Zl ' Zl ー Zl 
@ Zl • 
ph 、J Fゃ吋、S hc、J‘ L Pc吋、- トc、品必 件亡、、J
'よ Z2 ~ ._ Z2 一 • Z2i e-Z2p. 
Z2 ‘--. 
、ー
トc、」 Fc、J』 rc、J‘ pとへ、dJ 予p‘ヨ、 炉亡、」主
」 守 Z2 トー-Z2 >- ・ Z2 ._→ Z2; _. Z2 
(a)網目等価回路 (p= 3の場合)
(b)近似的に単純化した直並列回路
図 4.5.1 網目等価回路と単純化した直並列等価回路
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5章 3ハ。うメー タ及び Cole-Cole円弧員Ijの等価回路とハ。うメー タ推定
5. 1 カーブフイツティング
3パラメータ等価回路と Cole-Cole円弧のインピーダンス軌跡は中心が異
なるが円弧である.近似円を求めるカーブフィッティングには最小二乗法を
用いる.まず，円の方程式を次式とする.
(x-α。)2+(y_al)2 =a/ (5.1.1) 
ここで，最小二乗法のための距離関数 Eを次のように定義する.
E=玄((Z RI-a 0)2 + (Z!i -a I) 2 -aλ2 (5.1.2) 
ただし， mは距離差をとるためのインピーダンスデータの数である.
これより， Eが最小となる， aO，a1，a2を求めればよい.
図 5.1.1にカーブフィッティングの例を示す.
• (ZRi，ZIi，ωi) 
Zr 。π
図 5.1.1 カーブフィッティング
(ZRi，ZIi，ωi)とインピーダンス軌跡の距離が距離関数 Eである.
a02+a12・a22=aとおき，最小二乗法を使うと，
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エ エ82RI I 82 RI 2" エ-4Z'1I Irao ( -4 2 RI )( 2 RI '- + 2 1. ) ，=0 ，=0 1=0 1=0 
エ( -4 Z " )(2 RI L + 2 iIL ) + エ82/12RI I82" エ-42" 1 al 1 = 0 (5.1.3) 1=0 1=0 1=0 1=0 
I エ-42 RI エ4Z" 2m 2 ( 2RI" + 2 " .) 1¥ a 1=0 1=0 
1=0 
となり， ao al a に関する連立方程式が得られる.これを解き ao a1 aを
求めた後， ao2+a12・a22=aより a2を求めれば，中心から の距離の誤差を最
小とした半円が得られる. 3パラメータ等価回路の場合は，中心が実軸上に
あるので a1=0とする.
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5. 2 パラメータ推定
まず， R e， R i， sを導く.近似円とインピーダンス軌跡の関係、から ，式
(4.2.4) より，
R_ +R 
Qoニ」τヱ (5.2.1)
R -R βJ[ 
Ql = e ~ CT' cotこー (5.2.2) 
2 2 
R -R∞ βπ 。o= 一一一~cosec '~- (5.2.3) 
2 
の関係式が得られ，書き換えると，
となり
β2 ~__- 1 Q[ =一 cos _. 
Jr a2 
(5.2.4) 
い 2S4+Go(525)
R∞= 2ao -Re (5.2.6) 
R_R R = --e--oー (5.2.7)
I RE-R∞ 
から， R e' R i' sを求めることができる.
Cm， Tυは円の方程式からは求めることができず，インピーダンスデータ
を用いて推定する.
まず，理論値について考える.図 5.3.1に示すように点 (R∞，0) から，
i番目のデータ ZD (ω i )までの距離を U i' 点 (Re， 0) から i番目の
データ Z[) (ωi )までの距離を V j とし，ZD=ZR+jZ 1とおけば次式が得
られる .
Ul =J(ZRl一九)2+ZJ (528) 
Ul = ~(ZRI 一 九 ) 2 + Z1I 2 (5.2.9) 
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この関係を図 5.3.1に示す.
(ao， a1) 
R Re ZR 
Z1 。π
5.3.1 C mの推定
次に， U i' V iの比の対数をとれば，
1 1. _ (R∞-Z Ri) 2 + Z li2 
log--;-=一log~-:_oo /{、ぺ
vi 2 -(ZRi -Re).!. +Z/ 
(5.2.10) 
実際に測定したインピーダンスデータはノイズを含みデータ点は近似円上
に乗らない.ここでは，データ点が近似円上に乗るとすると，インピーダン
スデータ ZRi， Z Riは次式で与えられる.
(R∞ -RJ~ 1+(ωi九i)β∞s竿i
Zn， =R_ '- ーノ
f(.l ∞ 1+叫)山川内s?
仇 -Re)(ωiTOi)ssin 
ZJ，βi =R 一
∞ 1+叫 )2β+2叫ゾ∞s今
式(5.2.11)，(5.2.12)を式(5.2.10)に代入すると，
log竺=loglR
νi -(ωiTOiY 
(5.2.13) 
九三土削 β (5.2.14) 
ωi ¥.V1 ) 
(5.2.11) 
(5.2_12) 
となり， T O l を(m- 1)個のデータで平均することによって， T。を得るこ
とができる. i = 0のデータは ω=0の点で実軸上のデータであり， v l ニ
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0となるため除外しなければならない.
九=jZ九=誌記rβ (5.2.15) 
また， 3パラメータ等価回路の CmはT0 = Tとして，次の関係式から求める.
T=Cm CRe+R j) (5.2.16) 
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6章 4-6パラメータ並列等価回路のパラメータ推定
4以上のパラメータ数の場合，前述の解析的なパラメータ推定は不可能で
あるため，最小二乗法を用いて収束計算を行うレグェンパーグ・マーカート
法に独自の簡単化の修正を加えて推定を行う.対象としている等価回路は並
列の要素が多いため，インピーダンスでは式が複雑になり，計算が面倒であ
るため，アドッミタンス空間において推定を行う. 4， 5パラメータ等価回
路は 6パラメータ並列等価回路に包含されるため，ここでは 6パラメータ並
列等価回路について述べる.アドッミタンス Y，その実部YR' 虚部Y，は次
式で示される.
1 joC ml jωCm2 ~+ joCe 
Re 1 + jωRiJCm1 l+jωR'2C m2 
(6.1 ) 
Yn=土+_jωCm1)2Rd =-+ _jωCm2)2R'2 
ハ R" 1 + (ωR，JCm1).! 1 + (ωRJ2C m2) 
(6.2 ) 
ωC 
l=m l 内+ m2 フ +ωCe
1 + (ωRllCm1).! 1+(ωR'2C m2)'" 
(6.3) 
6. 1 規格化とパラメータ数
収束計算アルゴリズムは，収束計算時間を短くするために 繰り返し計算
回数を減らす必要がある.パラメータ数を減らすと行列の要素が減り計算が
楽になる，また，収束を確実にするため，各ノミラメータ値のオーダのバラン
スを考慮して，適当な大きさの ωoを定義する.そこで Re，ωoを用いて下図
のようにパラメータの規格化を行う.これにより， ωの関数 Zが， ω/ωo
の関数 SZとなり，パラメータ数が減るが，特に 4パラメータ等価回路に対
しては推定するパラメータが 3に減り逆行列計算が容易になる.
SCe 
l=Re/Re 
SRil=Ril/Re 
S C m 1 =ωoR e C m 1 
SRi2=Ri2/Re 
S C m2 =ωOReCm2 
S Ce=ωoR e C e 
図 6.1.1 規格化した 6パラメータ並列等価回路
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函 6.1.1のアドッ ミタンス SYは (6.1)式に対 して次式となる.
j(ω/的)SCml j(ω/的)SCm2SY=lV(-)=l+++j(ω/叫)SCe (6.1.1) 
的 1+ j(ω/的)SR，I SCm1 1 + j(ω/ω。)SR，2SCm 
規格化に用いる Reはほぼ周波数が零である付近に位置し，カーブフイツ
ティングの円弧近似が有効である.
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6. 2 パラメータ推定アルゴリズム
図4.3.2の4パラメータ等価回路，及び図4.4.3の 6パラメータ並列等価回路
の周波数ωにおけるインピーダンス，アドミッタンスをそれぞれ Z(ω)，y(ω) ， 
周波数 ωi(i = 1 '"'m)で測定されたインピーダンスデータを Zd(ωi)，アドミッ
タンスデータを Yd(ωi)とする.Re は Cole-Cole円弧則または半円円弧員IJを使
って低周波範囲のデータのカーブフィティングにより容易に求めることがで
きる [9][10]. 従って，推定すべきパラメータの数は，それぞれ図4.3.2及び
図4.4.3の回路に対して， 3及び 5になり，下記のようにパラメータベクトル
を定義できる.
Pニ(l/Ri，Cm， Ce)t 
=(p1，p2，p3)t 
(4パラメータ等価回路)
=(1/Ril，Cml，1/Ri2，Cm2，Ce)t (6ノミラメータ並列等価回路)
=(p 1，P2，P3，p4，p5)t 
Pの与えられた値に対して，周波数 ωiにおける等価回路のアドミッタンスと
アドミッタンスデータの差の 2乗をアドミッタンスエラーfi(P)と定義する
と，
f i(P)= 1 y(ωi) -Y d(ωi) 12 ，i = 1'"'"' m (6.2.1) 
2乗のエラーベクトル F(P)は下式で与えられる.
F(P) = (f1 (p)， f2(P)一一， fm(p))t (6.2.2) 
パラメータ推定は与えられたデータに対して F(P)の 2乗ノノレム(誤差関数)
を最小にする最適なベクトル Poを見つけることである.すなわち，
1 F(P) 12→ D1in (6.2.3) 
P=PO 
である.解に収束させるために反復計算を行い[15]，上記逆問題を解くため
に，最小 2乗法の効率的な収束が期待できる LMアルゴリズムに対して，独
自に単純化した方法を ここでは採用している.
個々の反復計算時のパラメータ Pの変化量8P=(8pl，・・・・8pn)は下記正規方
程式で与えられる.
(JtJ +入 D) 8P = -JtF(P) (6.2.4) 
D はスケーリング対角行列 λは LMアルゴリズムのテーラ一法とグラディ
エント法の強弱の度合いを制御する正の変数， J = a FI a P(Jacobian行列)で
ある.ある点 Pで誤差関数 1F 12が曲率の大きい曲面であるとき，入を大きく
し，グラディエント法が支配的になるようにし，一方，小さい曲面のとき，
入を小さくし，テーラ一法の比重が大きくなるように制御する.結果として，
グラディエント法とテーラ一法がバランスよく制御されると最適なベクトル
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p。に速く到達する. たとえ Poのまわりの 1F(P) 12の勾配が小さくても，こ
の方法により少い回数の反復計算によって解を得ることができる.
(6.2.4)式で計算される変化量 1DoP 1が過度に大きくならないように， LM 
アルゴリズムではその上限値を設定する境界&が導入される.ただし，これ
は適応的に変化させるものとし，動作点 Pにおける誤差関数の曲率が大きけ
れば， 1 DoP 1を小さく制限し，小さければ大きい IDoP 1を許容し，最小
値への収束を効率的に行わせるものである.この境界企は次式の比 ρで制御
される.
|F (p) 12ー IF(p+oP)12
pニ (6.2.5)
1 F(p) 12 -1 F(p) + JoP 12 
誤差関数は最小値の周りで下に凸な曲面となっているので，最小値に単調
に漸近している場合，0壬 ρ壬1である. ρが 0に近ければ動作点 Pでの誤
差曲面の曲率は大きいので，上述のように境界δを減少させ，一方 ρが 1に
近いほど誤差曲面は平面に近づくので&を増加させる.なお，反復計算の過
程で最適なベクトル Poを過ぎると， ρく Oとなる場合も生じるが，このとき
もAを減少させる.以上を実現する方法として，反復計算における k+1回目
の幻+1の適応的変化は 1つ前のh を用い，次式で決定した.
企k+l=S (ρ)*企k (6.2.6) 
ただし， S (ρ)は 0.5から 2の値をとる単調増加シグモイド関数で，ここで
は試行錯誤の結果 単純化した次式を採用した(グラフを図 6.2.1に示す)• 
S (ρ)ニ0.75*tanh(2.5*(ρ-0.6384))+1.25 (6.2.7) 
'8 
'6 
S (ρ) '4 
12 
目白 ノ /06 
04 
-， -05 G 口5 '5 2 25 ρ 
図 6.2.1 シグモイド関数
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これは ρ<0で約 0.5，ρ>l.3で約 2で飽和する関数で， ρ=0.5で 1を取る.
従って，境界企は ρ=0.5を保つように制御される.
さて(6.2.4)式で求められる変化量 1DoP 1が境界企内に納まるよ うに入を制
御しながら収束計算を行うのであるが，ここでは次の簡便な方法を用いる .
まず最初に大きい変化量が期待できるテーラ一法(入=0)により oPを計算し 3
t DoP 1が境界内にあればこの変化量を採用する. 一方，境界外にあれば，逆
行列計算の不要なグラディエント法で変化量が境界に達する入を求める .
λ= 1 JtF(P) /企 1 (6.2.8) 
この入で重みをつけた(6.2.4)式を解き， oPを計算する.これにより δが小さい
とき，つまり ρが小さい場合は大きい入が用いられるため，グラデイエント
法が優勢となり，その反対の場合はテーラ一法が優勢となる.これより前述
したような両方法の強弱の度合いが制御されていることが分かる. LMアル
ゴリズムでは，反復計算回数が極力少なくなるように，詳細な近似計算式で
入を求めている.ここでは反復計算回数は若干増えることになるが，コンピュ
ータの高速化により，十分実用的である，単純化した(6.2.8)式の計算から入
を求めている.
6パラメータ推定の場合，スケーリング行列 D として，
DOP=(Opl， 100op2， 100op3， 100op4，Op5)tとなる値を採用した.
また，反復計算の収束の基準は相対 2乗誤差がある許容値 e2TOL (推定の
都度，最適な値をインピーダンスデータに含まれるノイズの大きさに応じて
選定)以下になることである.
I (F(P) -F(P + OP)) I / I F(P) I < e2TOL (6.2.9) 
収束までの反復回数は P やAの初期値やパラメータ数に依存し，また局所
解が存在する場合， Pの初期値によっては，推定結果の誤差が最小値でない
局所解に収束する可能性がある.
そこで，本稿では効率的に，また最小値に近い所に収束させるため， 4パ
ラメータ等価回路を用いた推定結果を 6パラメータ並列等価回路に対する推
定で初期値として使用する. 4パラメータ等価回路での推定の場合， Pの初
期値が推定結果とかけ離れていても，パラメータが少ないため，比較的少な
い反復回数で収束する. 6パラメータ並列等価回路に対して，この推定結果
を初期値としてパラメータ推定を行うと，誤差関数の最小値の近傍から推定
をスタートすること(収束の階層化)になり，効率的に収束させることがで
き，かっ明らかに高次の方が推定精度は高くなる.もし， 4パラ メータ等価
回路での推定で複数の局所解が存在する場合は，それぞれの局所解を初期値
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6.2.3にまとめとして示
す.ただし，実際は多次元になり表現が困難である ので，便宜上 2次元とし
て示している.また 図 6.2.4に 1つのパラメータを変化させたときのエラ
(変化される前との差)の一例を示す.
を求めるための概念を図収束計算時の変化量 δPとして，それぞれ 6パラメータ並列等価回路に対してパラメ ータ推定を行い，
複数の結果の中から誤差が最小になる推定結果を解として採用することにな
る.
境界
.dk+，=S(ρ)*dk 
2乗のエラー
、 ，
?
? ?? ?、
?
F(p+δp) 
ベクトlレ
本アルゴリズムの収束計算のフローチャートを図 6.2.2に示す.
入をOにして、 (6.2.4)式よりoPを求める
(テーラ一法)
Pkに初期値をセッ
トする
START 
??
?
??
?? ?
?
Yes 
(6. 2. 8)式より入を求め、
(6. 2. 4)式に代入し、 oPを求める
.惨
接線部を上
から見る
収束計算の概念図 6.2.3
一司- ri1~頭目じ\
cm1の変イVノイズ無
ce<T.>歪~iヒ'
γi1の変化¥ノイズ
J 一cm1の変イじ/1.4%付加
ceO:>軍Eイヒ ' 
14 
10 
2 
12 
8 
e 
4 
?????
p を求める
(6. 2. 6)式からsk+Jを求める
No 
を代入Pk+l Iこ (Pk+ oP) 
(6. 2. 5)式より
2.0 
6パラメータ並列等価回路において各パラメータ値を
個々に変化させたときの 2乗エラーの変化の一例
1.0 
各パラメータに対する倍率(1つのパラメータのみをを可変)
0.4 
。
6.2.4 図
反復収束計算のフローチャー ト図 6.2.2
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6. 3 各パラメータの初期値
インピーダンスデータを 4パラメータ等価回路に適用して，パラメータ推
定を行う場合，初期値に依存することなく，かなりの確度で一つの解すなわ
ち最適値に収束することは分かっているが， 5及び 6パラメータ並列等価回
路の場合のようにパラメータ数が増えると，インピーダンスデータや初期値
に依存して，多くの局所解で収束することになり 最適値を求めることが困
難である.
本稿では， 6パラメータ並列等価回路推定時に，収束が安定している 4パ
ラメータ等価回路の推定結果を初期値として用い，パラメータ値をある程度
絞り込んだところから推定(収束計算)を開始し，収束計算速度の高速化と
推定結果の精度向上を図っている.
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7章 網目等価回路を単純化した直並列等価回路のパラメータ推定
7. 1 回路の単純化
同一組織の等価回路を 4パラメータ等価回路と想定した場合，異なる 二つ
の組織が並行して存在する場合の等価回路は前述の 6パラメータ並列等価回
路が妥当である.しかしながら，二つの組織が存在することは表現できても，
各細胞の特性の厳密さにおいては必ずしも十分でない.それは，非侵襲でイ
ンピーダンスを測定する場合，二層目の組織に流れる電流は一層目 にも流れ
て，直列の回路構成になっている.そこで，比較的忠実に多層組織の細胞を
表現できる網目等価回路を定義し，網目の行と列の比と関連する係数を設定
して，この図 4.5.1(a)の網目等価回路を図 4.5.1(b)の単純な直並列の等価回
路で近似的に表現し，この等価回路が網目等価回路と等価かどうかも本稿で
は評価する.
この場合，パラメータ数は 2(係数)+4 + 4で，計 10パラメータになり，
そのままではパラメータの推定は困難である.一層目については非侵襲で直
接特性を測定できるため，既知の値とすると， 4減って 6パラメータになる.
7. 2 パラメータ推定
直並列等価回路，図4.5.1(b)の周波数ωにおけるインピーダンス，アドミッ
タンスをそれぞれ Z(ω)，y(ω) ，周波数 ωi(i = 1 "'-m)で、生成または測定された
インピーダンスデータを Zd(ωi)，アドミッタンスデータを Yd(ωi)とする.
Re2は Cole-Cole円弧則または半円円弧則を使って低周波範囲のデータのカ
ーブフィッティングにより周波数が Oに近いときの合成抵抗を求めると.Rel. 
l及び m を使って表すことができる [9][10]，ここで. Re1，Rll，Cml及び Cel
は既知の値とすると，推定すべきパラメータの数は，図 4.5.1(b)回路に対し
て， 6パラメータ並列等価回路と同じ 5個となり，下記のよ うにパラメータ
ベクトルを定義できる.
P=(1/(nRi2). Cm2/n， Ce2/n， 1， m)t 
=(p 1，P2，P3，p4，p5)t 
(図 4.5.1(b)に対して)
そこで，上記のパラメータを定義して， 6.2項と同様にパラメータ推定を行
フ.
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7. 3 パラメータの初期値
インピーダンス軌跡を描くと図 7.4.2となり [41]， Cole-Coleの円弧となる.
7.1項の基本ユニット Zl' Z 2に上述の 4パラメータ等価回路を一方または
両方に適用して，パラメータ推定を行えば，測定データが Cole-Coleの円弧
を示す 2層組織についても，精度の高いパラメータ推定が可能になる.6パラメータ並列等価回路のパラメータ推定の場合， Ril一CrnlとRi2一Cm2
の並列回路を Ri一 Cmで代表させ，Ri及び Cmのほぼ 2倍，1/2倍の値を初期
値として採用していたが，この等価回路の場合のような簡潔な方法はなく，
係数 1，mについては経験値(定数)と して，4パラ メータ (nRi2，nRe2， 
Cm2/n， Ce2/n) の推定を行い，この推定結果と 1，mの経験値を初期値とす
る. φ=tan-1(r1/Xp) 
• 
• 
?
2φ 
7. 4 Cole-Cole円強の特性を示す等価回路への対応
皮膚の測定データのようにインピーダンス軌跡が Cole-Cole円弧を示す場
合，インピーダンス軌跡の円弧の中心が実軸上にある等価回路では，周波数
が0に近い部分で誤差が大きいため，より近似精度の高い新たな等価回路に
対する期待がある.
そこで，周波数に反比例する抵抗値を持つ仮想的な素子を用いた
Cole-Cole円弧の特性を示す直並列の等価回路を図 7.4.1に示す.
. 
. 
-Xs 50 
[0 ] 
500 ..600 Rs [ 0 ] 300. 400 
100 
rl 図 7.4.2 4パラメータ等価回路(r1が周波数に反比例)の
インピーダンス軌跡
r2 
図 7.4.1 直並列の 4パラメータ等価回路
回路のインピーダンスの実部 Rsと虚部 Xsは(7.4.1)，(7.4.2)式となる.
ただし ，Xp=-l/(ωC)である.
r1R1Xp2(rl + Rp) 
Rs = r2 + “内
r12 Rp2 + Xp2(rl + rp)2 
(7.4.1) 
治 _ r12Rp2Xp -
r12 Rp2 +均 2(rl+ Rp)2 
(7.4.2) 
ここで， Rpニr2二 300[0]， Cp=l[μF]， r1=150，0001 f (f:周波数)として，
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8章 パラメータ推定の結果
8.16パラメータ並列等価回路に対する推定
等価回路モデルに対してのパラメータ推定を評価するために，実測したイ
ンピーダンスデータを参考にし，データ測定最大周波数とパラメータ値を後
述のように仮定して，計算機シミュレーションを行い，併せて前腕皮下組織
のインピーダンスを測定して得られた 2つの実測サンプルデータについてパ
ラメータ推定を行った.
図4.3.2の4個及び図4.4.3の 6個のパラメータを持つ等価回路に対してパラ
メータ推定を行うとして， Ri二Ril=80[0]， Cm=Cml二45[nF]， Ri2=50 [0] ， 
Cm2=36 [nF]， Re=45 [0]，及び Ce=20[nF]とする.ここで採用したパラメータ
値から緩和時間及び特徴周波数を求めると， τil=RilCml=3.6，τi2=Ri2Cm2=1.8，
τe=ReCe=O.9[μs]及びIil=44(二 1/21t'til)，Ii2ニ88(=1/21t'ti2)，fe=177(=1/2πτe) [kHz] 
である.
まず，これらの特徴周波数を越える周波数範囲 OkHzから 200kHzでイン
ピーダンスデータをそれぞれの等価回路に応じて計算により生成する.
次に，このデータから 41個のデータを選び，このデータを使って，前述の
単純化した LMアルゴリズムを使って各パラメータを推定する.
図8.1.1(a)及び(b)には，計算により上記の各パラメータの値(真値)から生
成したインピーダンス軌跡(SolutionLocus，シンボル X)，及び推定パラメー
タを用いて求めたインピーダンス軌跡(EstimatedLocus，シンボル0)を示す.
データにノイズを付加していないこともあり，推定結果はほぼ前述の真値に
等しく，インピーダンス軌跡も完全に重なっていることが分かる.
図8.1.1(a)及び(b)について，周波数が 100kHz以下のときは 10kHz毎に，
100kHzより大きいときは 100kHz毎に各ポイントを図中のシンボルで示す.
また図8.l.2及び図8.1.5についても同様である.
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8章 パラメータ推定の結果
Real P.art [Q] 30 
ナモ:Sol ution Locus 
令 :Estimated Locus 
(a) 
Real Part [Q] 。 45 
ナモ:Sol ution Locus 
~: Esti mated Locus 
ー 10kHz
(b) 
図8.1.1 生成データのインピーダンス軌跡及び
推定したパラメータによるインピーダンス軌跡
(a) 4パラメ}タ (b) 6パラメ)タ
さらに， 6パラメータ並列等価回路か ら生成した図8.1.1(b)のインピーダン
ス軌跡上の 41データ点個々について，測定器を使って実測したインピーダ
ンスデータに含まれるノイズと概ね同等量のノイズ (y(ω)の実数，虚数の
絶対値それぞれの最大の値に対して，約1.6%の標準偏差を持つガワスノイ
ズ)を乱数により付加し， 6パラメータ並列等価回路に対して推定を試みた.
図8.1.2にノイズを含むインピーダンスデータ軌跡及び推定結果の軌跡を示
す.
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10 
，-， 0 
G 
Real Part [Q] 30 45 
ているも のと見なすことができる.各組織の内の微視的電気特性の不均一性
に比べ，両組織聞の電気特性の相違が大きいので，ここでは両層をそれぞれ
一様な組織 と見なすものとすると，測定インピーダンスの等価回路は 6パラ
メータ並列等価回路で表すことができる.なおサンプルAは皮下脂肪層が薄
く， Bは厚い被験者のデータである.測定周波数範囲は 0--100kHzであり，
この間でインピーダンス軌跡曲線上でほぼ等間隔に取った 41周波数点のデ
ータをパラメ ータ推定に用いた.
七∞ 己
切
句
E 
-10 
十々 SolutionLocus 
一:D ata Locus with N oise 
令 EstimatedLocus 
」ー
! 10kHz ? ??? ?? ?Real Part [Q] 。 45 
-: Measured Data Locus 」ー・4
6パフメータ推定
初期値 推定値 真イ直
Ri1 60.46 Q 76.81 Q 80 Q 
Cm1 38.8 nF 46.8 nF 45 nF 
Ri2 60.46 Q 46.26 Q 50 Q 
Cm2 38.8 nF 36.6 nF 36 nF 
Re 45.00 Q 45 Q 
Ce 20.4 nF 20.2 nF 20 nF 
? ?
?
????
?
??
(a) 
図8.1.2 図8.1.1(b)の生成データ にノ イズを付加したデータの
インピーダンス軌跡 6パラメ ータ並列等価回路を適用した
推定結果によるインピーダンス軌跡及びパラ メータ推定値
50 
戸..，0
α 
L.-..I 
C七悶L 
泊句。
E 
-5 
Real Part [Q] 70 
次に実測データの例 として 2つのサンプルA， Bのイ ンピーダンス軌跡
(Measured Data Locus)を図8.1.3に示す. これは4電極ノミルス応答法を用い
て前腕部皮下組織 (24才及び 34才男性)のインピーダンスを皮膚表面から
非侵襲で測定したものである [8][10].図3.5.1は測定に用いた 4電極の構成を
示したものである.これを前腕表面に接触 させ，両端の電極 (電流供給電極)
からパルス電流を印加し，中央の 2電極 (電圧検出電極)から応答電圧を求
め，これよりインピーダンスを計算している.この電極構造を用いて前腕組
織内の電流，電圧分布を有限要素解析した結果から 測定インピーダンスの
90%は表面から 3cm程度までの深さ組織に依存し[5][6]，皮膚層， 皮下脂肪
層及び筋肉層が並列になった組織構造のインピーダンスを表していることが
分かった.ところが皮膚層は他の 2層に比べて薄く，無視することができる
ので，測定インピーダンスは皮下脂肪層及び筋肉層の並列 2層組織を反映 し
〆
100kHz .#_一_.，.<_.rF'
Measured 0 ata Locus 
(b) 
図8.1.3 実測データのインピーダンス軌跡
(a)サンプルA (b)サンプルB
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これらのサンプルについて， 4及び 6パラメータ並列等価回路を適用し，
推定したパ ラメータを用いて求めたインピーダンス軌跡(EstimatedLocus， 
シンボルO及びム)及び実測データの軌跡(MeasuredData Locus，実線)を図
8.1.5に示す. 4及び 6パラメータ並列等価回路のどちらも，サンプルA，B 
の実測データについて，それぞれの軌跡がよく合致していることが確認でき
た.
? ??
? ? Real Part [Q] 30 45 
? ?
??????
? ?
??
-: Measured 0 ata Locus 
-9-: 4 Param.Estimated Locus 
: 6 Param.Estimated Locus 
?
?
?」ー・4
/ 
必
r 10kHz 
r 
100kHz 昨，.el
6ノミフメータ推定
初期値 推定値
Ri1 139.6 Q 136.0 Q I 
Cm1 22.0 nF 26.1 nF 
Ri2 139.6 Q 137.8 Q 
Cm2 22.0 nF 18.6 nFI 
Re 一 44.11 Q I 
ce 23.7 nF 23.4 nFI 
(a) 
50 Real Part [Q] 70 
?????
? ? ?
fgo 
」圃....1
6/ '¥フメータ推定
初期値 推定値
Ri1 845.6 Q 422.8 Q 
Cm1 5.70 nF 11.5 nF 
Ri2 845.6 Q 130.7 Q 
Cm2 5.70 nF 0.000679 nF 
Re 65.75 Q 
Ce 2.18 nF 2.18 nF 
(b) 
図8.l.5 実測データにおける 4， 6パラメータ並列等価回路を用し，¥た推定
結果によるインピーダンス軌跡及び
6パラメータ並列等価回路を用いた推定結果
(a)サンプルA (b)サンプル B
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ここで，ノイ ズの量を変えて，乱数によりノイズを付加した 300通りの生
成データ について， パラメータの初期値を変化させ， 4及び 6パ ラメ ータの
推定結果を定量的に評価する.ノイズは 6パラメータ 並列等価回路か ら生成
したデータ (0'"200kHz， 41周波数点/データ)に，標準偏差の平均が約1.3%
(最大 5%)，約 2.0% (最大 7.5%) 及び約 2.5% (最大 10%) の 3段階に分
けて，乱数によるガウスノイズを付加し，ノイズの段階に応じて各 100通り
のノイズを含むデータを生成した.真値に対 して約 10，1/10， 4及び 1/4倍
の4種類の初期値を使って，それぞれ 25通 りの生成データについて， 4パ
ラメータ等価回路 (4単独)及び 4パラメ ータの推定結果を初期値と する場
合 (4→ 6) と， しない場合 (6単独)の 6パラメ ータ並列等価回路に対して
パラメータ 推定を行った. 推定結果から 求めた緩和時間[μs]が 2.9くて i1 (ま
たはて l2)<4.3，かつ，1.4<τI (または rl2)く2.2の場合は 2つの層が分離で
きているとし，明確な分離ができていなくて 4パラメータの推定結果に近い
1.8くてi1 (及び τl2) <3.6の場合は単一の緩和時間 とした.これら以外は範
囲外での収束(局所解含む)と して分類して，各 100通りの生成データ につ
いての推定結果の分類 とその割合及び収束までの平均計算回数を表8.1.1に
示す.
表8.1.1 乱数によるノイズを付加した生成データ各 100通りについて
緩和時間の分類・割合及び収束までの平均計算回数
ハ。ラメ-9緩和時間の分類とその劃合 平均収束 l
推定 分離 単一 範囲外 計算回数 i
標準偏差 4単独 一 100 。 2321 
ノイス.1.3地 4→ 6 58 38 4 20111 
(最大5%) 6単独 4 41 55 38441 
標準偏差 4単独 100 。 2651 
ノイス 2.0% 4→ 6 34 55 1 19731 
(最大7.5%)6単独 3 39 58 39321 
標準偏差 4単独 一 100 。 216 
ノイス 2.5% 4→ 6 24 64 12 1826 
(最大10切) 6単独 3 19 78 4250 
前述の各 100通 りの生成データについて， 4パラメータ等価回路を適用し
て， 4種類のパラメータの初期値における推定のすべて，及び表8.1.1に示す
4→ 6パラメータ 推定における緩和時間 の分離が可能であった表中の割合
58， 34， 24に対しての推定結果のバラツ キを表8.1.2に示す. 実測データに
ついても， 4パラメータ等価回路を適用 して，推定値のほぼ 10，4， 1， 1/10 
及び 1/4倍の 5種類の初期値を使って，同様の結果 (ほぼ同一値に収束)が
得られたので推定結果の表は省略する .
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表8.1.2 4及び 6パラメータ並列等価回路を適用したときの
推定値のバラツ キ
Ri1 Cm1 Ri2 Cm2 Re Ce 
標準偏差 4ハ。ラメータ 平均 32.10 76.70 一 一 45.01 20.70 
ノイス.1.3% 推定結果 偏差 0.71 1.31 一 一 0.07 0.79 
(最大5弘)4→ 6 平均 78.82 42.90 52.93 37.00 45.02 20.16 
推定結果 偏差 12.72 4.77 5.21 3.93 0.06 0.78 
標準偏差 4ハ。フメータ 平均 32.08 76.80 一 一 45.04 20.70 
ノイス.2.0% 推定結果 偏差 1.10 2.13 一 0.11 1.21 
(最大7.5%4→ 6 平均 74.92 47.45 52.77 34.20 45.08 20.09 
推定結果 偏差 13.06 7.73 7.52 5.70 0.08 1.17 
標準偏差 4ハラメータ 平均 32.07 77.00 一 一 45.08 20.70 
ノイス.2.5首 推定結果 偏差 1.44 2.86 一 一 0.14 1.58 
(最大10%)4→ 6 平均 76.90 48.74 51.23 34.12 45.13 20.09 
推定結果 偏差 20.72 9.91 7.72 7.12 0.11 1.42 
平均:算術平均 偏差:標準偏差 抵抗の単位:Q コンデンサの単位:nF
生成データについて， 4パラメータ等価回路を適用す る場合，ノイズの量，
初期値を変えても 100%ほぼ同ーの値に収束することが表8.1.1及び表8.1.2か
ら分かる.また， 6パラメータ並列等価回路を適用する場合， 4パラメータ
推定の結果をパラメータの初期値として使えば，真値の近傍からスタートす
ることになり，前述の真値から離れた初期値からスタートする場合に比べて，
真値から離れた範囲外に収束する可能性が 1/5'"'-'1/10程度になり，収束の計
算回数も 1/2程度になることが確認できた.さらに，緩和時聞が分離できた
割合についても大きな差があった. しかしながら，生成データに含まれるノ
イズの組み合わせによっては，明確に緩和時間の分離ができず， 2つの緩和
時間とも 4パラメータの推定結果と近い緩和時間になる場合や真値とかけ離
れた推定結果になる場合があることもわかった.図8.1.2は付加したノイズの
標準偏差の平均が約1.3%の生成データ 100通りの中で， 2つの緩和時間が
明確に分離できた 58 の推定結果のうちの 1つであり，図 8.1.2及び図
8.l.S(a)，(b)でのパラメータ推定時に採用したパラメータの初期値は 4パラメ
ータ等価回路を適用したときの推定結果の 1つである.
図8.1.2の下段の表の場合，各ノミラメータはそれぞれのほぼ真値に近い値に
収束しており， 2つの緩和時間Cril=3.6，τi2=1. 7 [JlsDについても明確に分離
している.サンプルAの実測データの場合も，図8.1.S(a)の下段の表に示すよ
うに 2つの緩和時間 (τil=3.55，τi2二2.56[μ8])は明確に分離している.以上
のよ うに 6パラメータ並列等価回路に対する推定において， 4パラメータ等
価回路を適用して得られた推定結果を初期値として用いることは有効である
ことが分かった.また，それぞれの推定結果か ら求めた特徴周波数及び推定
誤差の比較を表8.1.3に示す.
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表8.1.3 推定結果の特徴周波数及び実効誤差の比較
F ratio 4パラメ ー タ等価回路の推定誤差を基準とした
実効誤差(誤差関数の平方)比
(a)生成データ (b)実測データ
(a) 
、 ， ，
?
? ?， ， ? 、
、
定値については，十分な精度を持っている とはいえない.
これ らの結果から考えると，皮下脂肪層の薄いサンプルAでは並存する2
つの組織 (脂肪層と 筋肉層)を分離 したパラメータ推定ができている と考え
られる. 一方，サンプルBでは脂肪層が厚いため，脂肪組織を主に測定 した
ものと思われる .
ところで，特別な場合であるが， 2つの組織に対して， Ri!と Ri2，Cm1 と
Cm2の値は異なるが，緩和時間τilとLi2が等しくなる場合が想定される tl
とて12が等 しくなるように図8.1.I(b)で Ri2ニ160[0]， Cm2ニ22.5[nF]に変更して，
6パラメータ並列等価回路によりデータ(最大周波数は 200kHz)を生成し，
4及び 6パラメ ータ並列等価回路を用いた推定結果を表 8.1.4に示す. 6パ
ラメ ータ並列等価回路を用いた推定結果は，データが縮退されているため 2
つの組織を分離できず， 4パラメータ等価回路を適用した場合と同様(表
8.l.4の“推定値-1つになった.また，初期値を変えると初期値に応じて，
τilとLi2が等 しくなる局所解が多数存在する(表 8.l.4の“推定値-2"は 1つ
の例).これらより ，緩和時間が等しい (τil=てi2 )場合，表 8.1.4の 3つの
推定値でのインピーダンス軌跡もほとんど差は見られなかった.従って，測
定データの周波数範囲が狭いときには，少なくとも 4パラメータと 6パラメ
ータ並列等価回路での推定精度にほとんど差がないととが分かった.この場
合， より高い周波数範囲でのインピーダンス測定をする必要がある.
生成データ 0 生成データ1.6
4パラメー タ fil 64 kHz 68 kHz 
推定 fe 177 kHz 170 kHz 
Fratio 
6パラメー タ f i 1 44.2 kHz 44.3 kHz 
推定 fi2 88.5 kHz 93.9 kHz 
fe 177.2 kHz 175.4 kHz 
Fratio 0.001以下 0.76 
生成データ o: Noise 0%，生成データ l.6: Noise l.6% 
サンプルA サンプルB
41'¥フメー タ f i 1 52 kHz 33 kHz 
推定 fe 150 kHz 111 kHz 
Fratio 
6パラメー タ f i 1 44.9 kHz 32.7 kHz 
推定 fi2 62.1 kHz 10 MHz 以上l
fe 154.3 kHz 11.0 kHzl 
Fratio 0.986 1.0∞ 
表 8.1.4 緩和時間てilがτ12と等 しくなるようにパラメータ値を選び，
6パラメ ータ並列等価回路でデータを生成して，
パラメー タ推定を行ったときの結果
表8.1.3(a)から， 6パラメ ータ並列等価回路で生成したデー タに対しては，
確かに 4パラメータと比べて 6パラメータ並列等価回路による推定の方が明
らかに精度が優れており かっ 2つの組織を確実に分離できてい るこ とが分
かる .
一方，実測データのサンプルAでは， 2つの特徴周波数 (Ii1 ，fi2) の差も大
きく ，異なる 2つの層状に並存する組織を測定したデータの可能性が高いこ
とが分かり， 4パラメータに比べて 6パラメータ並列等価回路での推定がよ
り有効であることを示している.また，サンプルBで 1つの特徴周波数が非
常に高くなっていることは実質的に 1つの組織が支配的なデータ であると見
なすことができ， 4パラメータに比べて 6パラメータ並列等価回路での推定
の優位性は顕れていない.一方，どちらのサンプルも実測データの最大周波
数が 100kHzと feに比べて少し低く，部分から全体を推定すること にな り，
縮退された情報では情報量が不足していると考えられる .そのため， Ceの推
4パラメータ推定 6パフメータ推定
推定値 推定値-1 推定値ー2
Ril 53.33 Q 53.33 Q 64.01 Q I 
Cml 67.5 nF 67.5 nF 56.4 nFI 
Ri2 一 0.01 Q 320.0 Q 
Cm2 一 0.00011 nF 11.1 nF 
Re 45.00 Q 45.00 Q 45.00 Q 
Ce 20.0 nF 20.0 nF 20.0 nF 
fi 1 44.2 kHz 44.2 kHz 44.1 kHz 
fi2 ー >10 MHz 44.8 kHz 
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8. 2 網目等価回路を単純化した直並列等価回路に対する推定
図4.5.1(b)の直並列等価回路モデルに対してのパラメータ 推定を評価する
ために，データ測定最大周波数とパラメータ値を後述のように仮定して，計
算機シミュレーションを行った.
図4.5.1(b)の6個のパラメータを持つ等価回路に対してパラメータ推定を
行うとして， 4パラメータ等価回路，図 4.3.1の等価回路について，異なる
2系Eのノミラメータイ直を， Re1=60[0]， R i 1=50[0]， Cm1=36[nF]， Ce1=15[nF]， 
Re2=80 [0]， Ri2=80 [0]， Cm2=45 [nF]， Ce2=30 [nF]とし，合成インピーダンス
をそれぞれZ1， Z 2とする.ここで採用したパラメータ値から Z2の緩和時
間及び特徴周波数を求めると， 1e=Re2Ce2=2.4， τim=Ri2Cm2=3.6[μs]及び
fe=66(=1/21L1e)， Lm=44(ご 112π1im)[kHz]である.ここで仮定した各ノミラメータ
の値は実測データに基づくものではなく， 2層に対応した 2つの緩和時間の
差が比較的大きくなるように，かつ， Z 1とZ2のインピーダンスの差が比較
的小さくなるような値を選んで決めている.
まず，これらの特徴周波数を越える周波数範囲 OkHzから 200kHzでイン
ピーダンスデータを図4.5.1(a)網目状の等価回路に対して(ただし， Z 1， Z 2 
層の行数はそれぞれ 2に固定して，列数 pを変化)計算により生成する.次
に，このデータから 41個のデータを選び，前述の単純化した LMアルゴリ
ズムを使い， Z 1は既知として， Z 1に対する係数(1， m) 及び係数(n ) 
倍の Z2の各ノミラメータ値を推定する.図 8.2.1(a)には上記の各パラメータの
値(真値)を用いて生成した Z1， Z 2及び図4.5.1(a)の列数が p=5のときの網
目構成の回路(SolutionLocus :シンボル+)のインピーダンス軌跡を示す.
実軸，虚軸の目盛りはそれぞれのインピーダンス軌跡の最大値で規格化して
いる.図8.2.1(b)には，計算により上記の各パラメータの値(真値)から生成
したデータ (41データ点)を使ってパラメータ推定を行い，その推定ノミラメ
ータ値から求めたインピーダンス軌跡(SolutionLocus :シンボル+，
Estimated Locus，シンボル 0)を示す(周波数が 100kHz以下のときは
10kHz毎に， 100kHzより大きいときは 100kHz毎に各ポイントをシンボル
で示す)• 
また， Z 1， Z 2層の行数はそれぞれ 2に固定して， pを変化させた場合の
1， m及び n* Z 2についての推定結果を表8.2.1に示す. p=5以外について
も，軌跡上では生成データのインピーダンス軌跡と推定値によるインピーダ
ンス軌跡は同様によく合致しているので図は省略する.
以上のシミュレーションにおいて，図 8.2.1(b)で明らかなように，網目回
路を簡単化した図4.5.1(b)を適用して推定したパラメ ータ値はデータ生成に
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用いた網目回路，図4.5.1(a)の回路パラメータ値(真値)とインピーダンス軌
跡においてよく合致している.
表8.1.1では， Z 2層固有の緩和時間(真値)を求め，推定結果から求めた
Z2の緩和時間と比べると， 2パーセント以下の誤差に収まっている.従っ
て，図4.5.1(b)は並行する 2層の組織を想定した網目回路に対する等価回路と
して有効であることが分かる.非侵襲で 2つの組織が並存する組織の生体イ
ンピーダンスを測定したデータについて， 6パラメータ並列等価回路を適用
してパラメータ推定を行うと， 2つの組織の存在は明確になるが，それぞれ
の固有の特性を正確に知ることは困難である.本稿で提案した直並列の 6パ
ラメータ等価回路では Z1が既知であれば， Z 2の n倍の各ノ〈ラメータ値を推
定することができ， Z2組織固有の特性(緩和時間)をほぼ正確に算出でき
た.その上， Z 1測定時との電極間隔に対する比率を示す係数 1，直列部分
( Z 1層の厚さ)の比率を示す係数m(表8.1.1では 2倍の値を示す)の値から 2
層組織の構成を解析するための貴重な情報も得ることができた.
なお，本稿では網目の行列数は前述のように固定して評価しているが，列
数を少なく， Z 1層の行数を増やすと直列の要素が増加し， Z 2層に流れる電
流はZ1層に比べてかなり少なくなり， Z2層のパラメータ推定の精度は明ら
かに低下する.すなわち，電極間隔と脂肪層の厚さの比が筋肉層の状態推定
の精度を左右することになる.この比と精度の関係については 4電極法との
関係も含めて，今後十分考察する必要がある.
77 
パラメータ推定の結果8章パラメータ推定の結果8章
15 
20 
31.72 
0斗ー-
r-、
α 
L...ー」
+-' :. 
f布。田
ω 
~ cn 
E 
列数 pを変化させたときの推定結果
( p =2~7) 
表 8.2.1
60 (21) 
80包2)
126.88 (SO lut ion) 
Part[Q] Real 
真値 Z2 推定値(n* Z2)および係数(1，m) 単位
p=2 p=3 p=5 P=7 
Re2 80 202.90 260.10 353.70 400.94 Q 
Ce2 30 1.91 9.09 6.92 6.00 nF 
Ri2 80 203.56 268.00 352.02 400.00 Q 
Cm2 45 17.82 13.63 10.41 9.03 nF 
係数| 一 2.046 3.037 4.968 7.001 一
係数m*2 一 1.2522 1.1535 0.9837 0.9661 一
τe 2.400 2.417 2.364 2.448 2.406 μS 
真値に対する誤差 0.689 -1.487 1.983 0.235 % 
τ1m 3.600 3.627 3.653 3.665 3.612 μS 
真値に対する誤差 0.7622 1.4678 1.7924 0.3333 % 
。:21 Locus 
: Z2 Locus 
P二5の場合
(a) 
→ー:So lut ion Locus 
-4~.09 
(Solution) 
200kHz 
-29.6 
(22) 
-21.3 
(21 ) 
普
/ 
¥判 ムノ
静一
-45.09 ヤ斗可←ー十~~.
126.88 Part[QJ Real 31.72 
0 
Pニ5の場合+ : Solut ion Locus 
，-) : Estimated Locus ? ?
?
?
?????
200kHz 
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(b) 
図 8.2.1 生成データ と推定結果によるインピーダンス軌跡
(a)網目 等価回路を用いて生成したインピーダンスデータ
(b)単純化した直並列等価回路を適用した推定結果
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日分散領域の広い周波数範囲の生体インピーダンスに対して，いくつかの
集中定数の等価凶路を定義して，生成したインピーダンスデータからこれら
の等価回路を適用したパラメータ推定を行った.また，インピーダンスデー
タにノイズが含まれている場合及び実測データについても同様に行った.
まず，生体組織インピーダンスを表現する集中定数の 4から 6までのパラ
メータを持つ等価回路に対して，また，ノイズを含むデータ及び異なる 2つ
の実演IJサンプルデータについても単純化した LMアルゴリズムが有効に働く
ことが確認できた.
また，低次等価回路の推定結果を初期値として使用することにより，高次
等価回路での最小値への収束を容易にし，推定計算の高速化をはかることが
できた. 6パラメータ並列等価回路を適用したパラメータ推定により， 2つ
の緩和時間の異なる組織が併存する場合は 2つの緩和時間の分離が可能とな
り，異質な組織の存在を確認できた.このことは，従来の 3パラメータ等価
回路に比べ，インピーダンスデータの高い周波数領域に対しての適合性がよ
いことも意味している.
次に，基本回路として 2組の 4パラメータ等価回路を用いた網目回路構成
の集中定数等価回路を定義し，生成したインピーダンスデータを本稿提案の
|責並列等価回路に適用して，前述の推定アルゴリズムを使ってパラメータ推
定を行った. 2つの緩和時間の異なる組織が並存する場合に一方の組織単独
の特性が既知または測定可能であれば， 2つの緩和時間の明確な分離が可能
となり，特性の異なる他方の組織の直接測定することができない特性をほぼ
正確に認識でき，かつ，層の構成に関する情報も得ることができた. しかし
ながら，今後，測定データについて，どの程度の精度で推定ができるかをよ
り厳密に検証する必要がある.
なお，ここでは局所皮下組織を構成する脂肪，筋肉のように，異なる 2層
組織が並存する場合に着目して，その等価回路のパラメータ推定について検
討してきたが，この結果をより多層の組織に拡張することが今後の課題であ
る.このとき等価回路の次数が高くなるので，実演IJデータに適用する場合は含
まれるノイズとの兼ね合いから，例えばAIC等を導入する必要がある.ま
た，測定データの最大周波数が回路の特徴周波数に比べて低い場合のように
情報が不足している部分的なインピーダンスデータから全体をどの程度の精
度で推定ができるかをより厳密に検証する必要がある.ここでの成果を多く
の臨床データに適用し，生体組織診断への有効性を検討したい.
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最後に，本稿では一対の電流，電圧電極をベースにして、インピーダンス
データを測定し，解析しているが，今後，測定法の新展開として，電源、が分
離された多数の格子状電極の任意の電極間に同時に電流を流し，かつ，電流
の強弱を制御して 電流の流れる経路を制御して，適応的にインピーダンス
を測定できるようになると思われる.本稿の解析手法や解析結果をこれらに
適用することにより，皮下組織のより正確な状態推定が可能になる.このこ
とはインピーダンス CTの実現の可能性を一層拡げることになる.
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学位論文題目
生俸インピーダンスによる組織構造の推定に関する研究
審査結果の要旨
本論文は非侵襲で計測された生体インピーダンスから生体組織構造を推定
する逆問題を取り扱っている。 s分散領域で計測された生体インピーダンス
は生体の組織構造を反映しているため、インピーダンス情報から組織構造、
さらにその生理学的機能を推定できるため、その有用性が期待されている。
本研究はこの逆問題を解くためのアルゴリズムを新しく提案し、その有効性
を評価し、実際の計測データに適用している。
論文は以下の 9章から構成され、課題毎に検討、論述を行っている。
第 1章は本研究の歴史、背景、研究目的を述べ、工学上の意義づけを行っ
ている。第 2章では生体電気インピーダンスが生保組織の何を反映するかに
ついて、生理学的、組織学的な考察を踏まえて論述している。第 3章では生
体インピーダンスの非侵襲計測方法と電極構造について述べている。第 4章
では生体組織を電気等価回路で置換することの妥当性、また等価回路の回路
パラメータが生体組織の何に対応するかについて詳細に検討、考察をしてい
る。
第 5、 6章では従来の低次数等価回路のパラメータ推定法と共に本研究で
提案している高次等価回路のパラメータ推定法を述べ、提案する推定アルゴ
リズムの適用性と有効性の評価を行っている。第 7章では等価回路の次数を
さらに上げた場合のパラメータ推定に提案手法を適用している。第 8章では
実際に計測されたインピーダンスデータに本手法を適用し、皮下組織の層構
造特徴重である緩和時間等が分離推定できることが明らかにされている。
第 9章では本研究の成果を総括し、本研究の今後の課題、発展についべて
いる。
以上、本研究は測定インピーダンスから生俸組織構造に対応する等価回路
パラメ ー タを推定する逆問題アルゴリズムを提案し、その有効性を明らかに
している。 また実際のデータにも本手法を適用し、有用な結果が得ており、
今後の医学診断への応用が期待される 。 したがって、本論文は博士(工学)
の学位授与に値するものと判定する。
